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Résumé

Initialement limitée à l’évaluation morphologique, l’imagerie pulmonaire s’est récemment développée et permet maintenant l’acquisition
non invasive de paramètres fonctionnels régionaux, comme la ventilation alvéolaire. Les progrès technologiques ont ainsi permis le dévelop-
pement de techniques radio-isotopiques puissantes, permettant la quantification tridimensionnelle de la radioactivité régionale, avec une
sensibilité nettement supérieure à toutes les autres méthodes d’imagerie. Parallèlement, le développement de traceurs dédiés a ouvert le champ
de l’imagerie de la ventilation à la tomodensitométrie et à l’imagerie par résonance magnétique, avec une résolution spatiale excellente qui
faisait défaut aux techniques radio-isotopiques. Enfin, des techniques nouvelles comme la tomographie d’impédance électrique permettent
maintenant l’évaluation de la distribution régionale de la ventilation au lit du patient de réanimation. Ce travail fait donc le point sur ces
techniques nouvelles, directement applicables à l’homme, ainsi que sur leurs limites méthodologiques et avantages respectifs pour l’étude de
la ventilation et des rapports ventilation–perfusion.
© 2005 Société de réanimation de langue française. Publié par Elsevier SAS. Tous droits réservés.

Abstract

Lung imaging is no longer restricted to morphologic and static evaluation. Substantial advances have recently been made allowing non-
invasive assessment of alveolar ventilation. Radio-isotopic imaging now offers the possibility of three-dimensional quantification of regional
radioactivity, with excellent sensitivity far beyond any other imaging techniques. Development of new non-radioactive tracers has recently
extended the field of ventilation imaging to computed tomography and magnetic resonance imaging, allowing data acquisition with increased
spatial resolution. Finally, ventilation imaging at the bedside is now available for ICU patients with electrical impedance tomography. This
review will then discuss respective advantages and methodological limitations of these new imaging technologies, with respect to lung ven-
tilation and ventilation–perfusion ratios.
© 2005 Société de réanimation de langue française. Publié par Elsevier SAS. Tous droits réservés.
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1. Introduction

La mesure de la ventilation pulmonaire est fondamentale
pour étudier le déterminisme des altérations gazométriques

observées dans de nombreuses pathologies en réanimation.
La découverte des effets adverses induits par la ventilation
mécanique, au cours du syndrome de détresse respiratoire
aiguë (SDRA) par exemple, a par ailleurs mis en exergue la
nécessité de développer de nouvelles méthodes capables
d’évaluer la distribution de la ventilation régionale afin d’aider
au réglage du respirateur. Les méthodes physiologiques clas-
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siques (comme la courbe volume-pression du système respi-
ratoire) ou l’étude de l’élimination des gaz inertes multiples
peuvent être réalisées au lit du malade de réanimation, mais
ne fournissent que des informations globales sur la mécani-

que respiratoire ou les rapports ventilation–perfusion (V
.

A⁄Q
.

).
Les microsphères radioactives ou colorées sont probablement
la technique de référence de mesure de la ventilation régionale
mais leur utilisation requiert la dissection du parenchyme pul-
monaire ce qui réserve cette méthode à l’expérimentation ani-
male.

Initialement limitée à la description anatomique de phéno-
mènes pathologiques, l’imagerie pulmonaire offre mainte-
nant la possibilité d’obtenir des informations fonctionnelles
régionales, de façon non-invasive, potentiellement répétitive
et directement applicable à l’homme. En plus des techniques
radio-isotopiques limitées par leur résolution spatiale, les
développements technologiques et méthodologiques récents
ont permis d’ouvrir le champ de l’imagerie fonctionnelle à
des techniques de plus grande diffusion et à résolution spa-
tiale potentiellement plus élevée (comme la tomodensitomé-
trie ou l’imagerie par résonance magnétique (IRM)). Ce tra-
vail fait donc le point sur les techniques émergentes d’imagerie
permettant d’accéder aux mesures régionales de la ventila-

tion et des V
.

A⁄Q
.
, ainsi que sur leurs limites méthodologi-

ques.

2. Tomodensitométrie

Depuis quelques années, la tomodensitométrie est deve-
nue la méthode de choix pour l’imagerie pulmonaire en rai-
son de la diffusion considérable de cette technique, d’une réso-
lution spatiale élevée et de la rapidité d’acquisition des images.
Cette modalité d’imagerie repose sur la mesure de l’atténua-
tion des rayons X au sein d’un volume. Dans la mesure où
atténuation et densité sont linéairement reliées dans les tissus
biologiques, les images obtenues après reconstruction corres-
pondent à une cartographie tridimensionnelle de la densité.
À l’heure actuelle, trois types d’appareils utilisant des tech-
nologies radicalement différentes sont disponibles pour mesu-
rer la ventilation alvéolaire.

Le scanner X classique utilise une source de rayons X qui
tourne autour du sujet étudié, ce qui impose une limite en
termes de rapidité d’acquisition de l’image (de l’ordre de
500 ms pour les scanners de dernière génération). Ces temps
d’acquisition relativement longs sont responsables d’arte-
facts liés aux mouvements cardiaques sur des images acqui-
ses en condition statique (lors d’une pause respiratoire par
exemple) ou aux mouvements respiratoires lors d’acquisi-
tion dynamique (souvent requise en imagerie fonctionnelle).
Par ailleurs, la quantification de l’atténuation régionale est
gênée par le phénomène de durcissement de faisceau, consé-
quence du caractère polychromatique du rayonnement inci-
dent (c’est-à-dire qu’il contient des rayons de différentes éner-
gies). Les rayons de basse énergie sont ainsi absorbés

préférentiellement et la proportion de rayons de haute éner-
gie augmente à mesure que le faisceau traverse l’objet étudié
(le rayon se durcit). En conséquence, ce phénomène est res-
ponsable d’un effet de soulignement de bord, d’artefact en
bandes et d’erreurs dans la quantification de l’atténuation,
d’autant plus importants que la structure étudiée est hétéro-
gène.

Le scanner à faisceau d’électrons (electron beam compu-
ted tomography) utilise un faisceau d’électrons dirigé par un
système de déflexion électromagnétique sur des cibles en
tungstène, situées en un arc de cercle au-dessous du sujet étu-
dié. Des rayons X sont alors générés et sont visualisés par
des détecteurs fixes, disposés au-dessus du patient. Ce mon-
tage permet des acquisitions ultrarapides (de l’ordre de 50 ms)
et des acquisitions multicoupes avec une résolution tempo-
relle très élevée, en supprimant les artéfacts de mouvements
évoqués plus haut.

Le scanner à rayonnement synchrotron utilise le rayonne-
ment X émis par des particules en mouvement dans un syn-
chrotron. Les caractéristiques physiques du rayonnement émis
(caractère monochromatique, cohérence...) autorisent une
amélioration majeure de la résolution et une meilleure quan-
tification de l’atténuation en l’absence de phénomène de dur-
cissement de faisceau. Cette technique est potentiellement
applicable à l’homme, mais reste de diffusion limitée en rai-
son de son coût et de la nécessaire proximité d’un synchro-
tron.

Quelle que soit la technique utilisée, l’étude tomodensito-
métrique de la ventilation alvéolaire requiert pour l’instant
l’utilisation d’un isotope stable du xénon comme produit de
contraste [1–3], dans le but d’augmenter la densité du gaz
alvéolaire. L’acquisition d’images séquentielles au cours de
l’inhalation (washin) et/ou immédiatement après l’arrêt de
l’inhalation (washout) de xénon permet de reconstruire des
courbes densité–temps régionales, représentatives de l’évo-
lution de la concentration de xénon au cours du temps et donc
du niveau de ventilation alvéolaire. L’utilisation d’un modèle
mathématique monoexponentiel permet alors de calculer des
constantes de temps régionales s, dont l’inverse 1/s repré-
sente la ventilation spécifique ou ventilation par unité de
volume [4]. Lorsque le modèle est appliqué sur tous les volu-
mes élémentaires (voxels) de l’image, une cartographie régio-
nale de la ventilation peut alors être générée [2].

Toutefois, en plus des limites méthodologiques déjà évo-
quées, plusieurs facteurs sont susceptibles d’affecter la quan-
tification de la ventilation en tomodensitométrie. Tout d’abord,
l’utilisation du modèle monoexponentiel repose sur l’hypo-
thèse du caractère homogène de la ventilation en dessous des
limites de résolution de l’appareil (c’est-à-dire que la cons-
tante de temps mesurée dans un voxel est supposée représen-
ter toutes les unités alvéolaires comprises dans ce voxel).Alors
que cette hypothèse semble valide sur des poumons normaux
[1–3], aucune étude tomodensitométrique n’a encore rap-
porté sa validité au cours de l’agression pulmonaire (dont le
caractère hétérogène fait préjuger d’une inhomogénéité dans
les constantes de temps régionales). Par ailleurs, les mouve-
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ments respiratoires et cardiaques sont responsables de varia-
tions dans l’atténuation régionale, de magnitude très supé-
rieure aux variations induites par les modifications de
concentration en xénon observées au cours d’un washin ou
d’un washout. L’acquisition des images doit donc nécessai-
rement être réalisée avec synchronisation cardiaque et respi-
ratoire. Enfin, en raison de ses caractéristiques physicochimi-
ques intrinsèques (densité et viscosité supérieures à celles de
l’air), le xénon est susceptible d’influer sur la distribution de
la ventilation.

La tomodensitométrie reste toutefois une technique pro-
metteuse pour apprécier de façon non-invasive la ventilation

régionale, de même que les V
.

A⁄Q
.

régionaux. Kreck et al. ont
ainsi pu combiner la mesure de la perfusion, de la ventilation

et des V
.

A⁄Q
.

en incorporant dans leur modèle mathématique
les effets associés à la solubilisation sanguine du xénon [5].
L’applicabilité de cette technique chez l’homme est pour l’ins-
tant gênée par les doses d’irradiations importantes requises
par les protocoles expérimentaux actuels, et par les effets anes-
thésiques potentiels du xénon, imposant une limitation de sa
concentration à l’origine d’une diminution potentielle du rap-
port signal/bruit.

3. Imagerie radio-isotopique

3.1. Description et comparaisons des différentes modalités
d’imagerie radio-isotopique

Les techniques d’imagerie radio-isotopique reposent sur
la détection in vivo de radio-isotopes incorporés dans des
molécules traceuses. Leur intérêt majeur découle de leur capa-
cité à détecter des concentrations de traceur à des niveaux de
magnitude plusieurs fois inférieurs aux limites de détection
de toutes les autres techniques d’imagerie actuelles. Méthode
la plus ancienne, la scintigraphie planaire reste d’intérêt limité
pour l’étude de la ventilation régionale dans la mesure où
elle ne peut fournir de valeurs quantitatives ni d’informations

tomographiques. La tomographie par émission monophoto-
nique (single photon emission computerised tomography :
SPECT) et la tomographie par émission de positons (TEP)
sont deux techniques quantitatives d’imagerie tridimension-
nelle de la ventilation [6–9]. Une comparaison de leurs carac-
téristiques respectives est présentée dans le Tableau 1.

Ces deux modalités d’imagerie diffèrent par le type de
radio-isotope et les caractéristiques des systèmes de détec-
tion associés. La SPECT utilise des radio-isotopes émetteurs
gamma dont chaque désintégration produit un photon détecté
par une gamma caméra. La TEP utilise des traceurs émet-
teurs de positons et des caméras dédiées pour détecter conjoin-
tement les deux photons incidents émis par l’annihilation du
positon (Fig. 1). Alors que les photons émis par des radio-
isotopes différents peuvent théoriquement être distingués par
leur niveau d’énergie en SPECT, l’énergie des photons issus
de l’annihilation du positon est indépendante du radio-
isotope. En conséquence, en SPECT, deux traceurs simulta-
nément injectés peuvent permettre de mesurer conjointement
et indépendamment deux paramètres physiologiques (comme
la ventilation et la perfusion par exemple). En TEP (et dans
une moindre mesure en SPECT), la reconstruction des don-
nées collectées au sein du volume de mesure permet théo-
riquement d’obtenir la concentration exacte du traceur. Lors-
que des acquisitions répétées sont réalisées après
administration du traceur, des courbes activité–temps régio-
nales sont générées et généralement incorporées dans un
modèle mathématique intégrant le paramètre physiologique
recherché.

Toutefois, la quantification absolue de la radioactivité
régionale est gênée par plusieurs phénomènes physiques (atté-
nuation photonique, rayonnement diffusé, effet de volume par-
tiel...) pour lesquels des méthodes correctrices dépassant le
cadre de cette revue ont été développées. De plus, les mou-
vements respiratoires et cardiaques sont aussi responsables
d’une dégradation de la résolution spatiale, potentiellement
améliorée par une synchronisation de l’acquisition avec la
respiration.

Tableau 1
Comparaison des méthodes d’imagerie radio-isotopiques

Tomographie par émission
monophotonique

Tomographie par émission de positons

Coût Modéré
(500 euros environ)

Élevé
(3000 euros environ)

Demi-vie des traceurs Longue (plusieurs heures à semaines) Courte (plusieurs minutes à dizaines de minutes)
→mesures répétées aisées

Disponibilité des traceurs Aisée Nécessité de cyclotron à proximité (conséquence de la
courte demi-vie des traceurs)

Disponibilité des caméras +++ +
Résolution spatiale 10–15 mm 5–7 mm
Résolution temporelle 10–20 secondes < 5 secondes
Sensibilité (nombre de désintégrations détectées rap-
portées à la dose de radioactivité injectée)

Élevée Supérieure d’un ordre de magnitude à celle de la
SPECT

Quantification absolue de la concentration régionale
de traceur

Possible sous réserve Possible, fiable

Utilisation simultanée de plusieurs radio-isotopes Possible Impossible
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3.2. Imagerie de la ventilation en SPECT

L’imagerie de la ventilation en SPECT peut être réalisée
après inhalation de gaz radioactifs (Xénon-133 (133Xe), Kryp-
ton-81 m,...) ou d’aérosols contenant des particules radioac-
tives.

La quantification de la ventilation avec le 133Xe requiert
l’utilisation de modèles monoexponentiels au cours d’un was-
hout [10]. En raison de la résolution spatiale médiocre de la
SPECT, la validité de ce type de modélisation est douteuse
dans certaines conditions (comme l’agression pulmonaire) où
l’hétérogénéité de la ventilation en dessous des limites de réso-
lution de l’appareil est très probable, ce qui remet en cause
l’hypothèse d’un seul compartiment à vidange monoexpo-
nentielle. L’utilisation d’aérosol de DTPA marqué au Tech-
netium-99 m, dont on suppose qu’il se distribue dans les alvéo-
les parallèlement à la ventilation alvéolaire, permet de se
passer de modèles et de leur limites mais leur validité est dou-
teuse en raison de la tendance au dépôt des particules inha-
lées dans les voies aériennes centrales. L’aérosolisation de
particules de carbone marquées au technétium de taille infé-
rieure au µm (Technegas®), est supposée avoir un comporte-
ment similaire à celui d’un gaz (d’où le terme de pseudo-gaz)
et est maintenant couramment utilisée pour étudier la venti-
lation alvéolaire. Toutefois, cette technique ne fournit des

valeurs quantitatives que lorsque l’on mesure de façon indé-
pendante la ventilation minute et l’espace mort, pour pondé-
rer les valeurs relatives mesurées en SPECT [9].

Enfin, l’étude des V
.

A⁄Q
.

en SPECT requiert l’utilisation
conjointe, éventuellement simultanée, de traceurs injectés
(souvent des macroagrégats d’albumine marqués) et inhalés,
et la validité de leur mesure a été confirmée en comparaison
avec la technique d’élimination des gaz inertes multiples
[9,11].

3.3. TEP

L’étude de la ventilation en TEP est réalisée après admi-
nistration d’azote-13 (13N-N2) inhalé et repose sur une
épreuve de washout de ce traceur, permettant la mesure de
constantes de temps régionales (Fig. 2) à partir de modèles
mono-exponentiels [12], dont les limites ont déjà été évo-
quées précédemment. L’injection d’eau marquée à l’15O2 per-
met une mesure de la perfusion régionale [13], mais non

simultanée, et ainsi donne accès à la mesure des V
.

A⁄Q
.

[14].
Lorsque ces mesures sont réalisées sur chaque voxel des ima-
ges, une cartographie paramétrique de la ventilation, de la

perfusion et des V
.

A⁄Q
.

peut alors être générée (Fig. 3).
L’administration intraveineuse de 13N-N2 est une méthode

alternative qui permet d’accéder à la mesure simultanée de la

Fig. 1. Principes physiques de base en imagerie radio-isotopique. En tomographie par émission monophotonique (SPECT), la désintégration du traceur génère
un seul photon dont l’énergie est caractéristique du traceur et dont la direction (et donc l’origine) peut être déterminée par collimation grâce à des plaques de
plomb (collimateurs) situées entre deux détecteurs adjacents sur la caméra. En tomographie par émission de positons (TEP), la désintégration du traceur produit
un positon (e+) qui va parcourir quelques millimètres dans le milieu environnant avant d’interagir avec un électron (e–). Cette interaction matière-antimatière
va aboutir à l’annihilation des deux particules et à la genèse de deux photons incidents de même énergie (511 keV) émis à 180° l’un de l’autre. Leur détection
conjointe par la caméra (coïncidence) permet de localiser l’origine de l’annihilation et de se passer de collimation ce qui explique la plus grande sensibilité de
la TEP par rapport à la SPECT.
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ventilation, de la perfusion et des V
.

A⁄Q
.
. En raison de la très

faible solubilité de ce traceur, l’injection de 13N-N2 en bolus
lors d’une pause respiratoire induit une accumulation intra-
pulmonaire de traceur proportionnelle à la perfusion régio-
nale [8]. La reprise de la ventilation réalise ensuite un was-
hout de gaz qui permet d’estimer la ventilation régionale [8].
L’utilisation de modèles mathématiques originaux, prenant
en compte l’hétérogénéité de la ventilation et de la perfusion
en dessous des limites de résolution de l’appareil, permet
ensuite d’obtenir des valeurs quantitatives régionales de ven-

tilation, perfusion et des V
.

A⁄Q
.
, dont la validité en cas

d’agression pulmonaire a récemment été démontrée par leur
capacité à prédire les valeurs d’oxygénation globale [7].

4. IRM

L’IRM permet d’obtenir des informations anatomiques et
fonctionnelles de façon non invasive et répétée, avec une réso-
lution spatiale élevée (jusqu’à 100 µm dans certaines condi-
tions). À ce jour, l’IRM repose principalement sur l’imagerie
des noyaux d’hydrogène (protons) contenus dans l’eau et la
graisse des tissus biologiques.

4.1. Principes de base de l’IRM protonique

À l’état basal, les protons réalisent des mouvements de
rotation angulaire (spin), à l’origine d’un champ magnétique
dont la direction est représentée par un moment magnétique.
Lorsque ces protons sont soumis à un champ magnétique sta-
tique puissant, leurs moments magnétiques s’orientent dans
la direction du champ appliqué. Toutefois, cet alignement n’est
pas parfait, et le moment magnétique protonique réalise une
précession autour de l’axe de direction du champ magnéti-
que externe, à une fréquence dépendant de la puissance de
celui-ci. Lorsqu’une onde de radiofréquence est appliquée à
cette fréquence de résonance sur un ensemble de spins pola-
risés, les noyaux absorbent l’énergie et retournent à l’équili-
bre en générant un signal de résonance magnétique nucléaire
(RMN) qui peut être décrit par deux constantes de temps fon-
damentales T1 et T2, variables en fonction des différents tis-
sus biologiques. En superposant au champ magnétique prin-
cipal des gradients (champs magnétiques de caractéristique
variable avec la position spatiale), le signal devient fonction
de la position dans le champ de vue. L’image IRM est alors
générée à partir de cette information topographique après trai-
tement mathématique du signal. Deux paramètres fondamen-
taux permettent de moduler le contraste des images IRM : le
temps d’écho (TE) (défini par l’intervalle entre l’onde de
radiofréquence et le début d’acquisition des données) et le
temps de répétition (TR) (intervalle entre acquisitions séquen-
tielles). Des combinaisons judicieuses de TR et TE vont per-
mettre de favoriser le contraste T1 (pondération T1), T2 (pon-
dération T2) ou en densité de proton (dépondération T1 et
T2).

4.2. Particularités de l’IRM pulmonaire

L’imagerie pulmonaire en IRM est particulièrement diffi-
cile pour plusieurs raisons. Tout d’abord, en raison d’une den-
sité tissulaire basse, la densité pulmonaire de protons est très
faible, à l’origine d’une nette diminution du rapport signal/
bruit. De plus, les multiples interfaces air–tissu sont respon-
sables d’inhomogénéités locales dans le champ magnétique,
à l’origine d’une réduction drastique du temps de relaxation
apparent T2*. Enfin, la qualité de l’image est encore dégra-
dée par les mouvements respiratoires et cardiaques.

L’imagerie protonique pulmonaire en IRM doit donc être
réalisée avec des séquences particulières (écho de gradient
avec TE ultracourt, écho de spin avec TE court, technique de
projection reconstruction) et la qualité de l’image peut être
améliorée par synchronisation respiratoire et/ou cardiaque.

Fig. 2. A. Image TEP obtenue au début d’une épreuve de washout à l’azote-
13 chez le porc normal [14]. B. Courbes activité–temps correspondantes
obtenues dans les régions pulmonaires antérieures, moyennes et postérieu-
res définies en A. L’utilisation d’un modèle monoexponentiel permet de cal-
culer des constantes de temps (respectivement 1/0,021 = 47,6 secondes,
1/0,038 = 26,3 secondes et 1/0,037 = 27,0 secondes dans les régions pulmo-
naires antérieures, moyennes et postérieures) reflétant le niveau de ventila-
tion régional. En d’autres termes, plus la constante de temps est faible, plus
la ventilation alvéolaire est élevée.
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Avec ces techniques, il a été possible d’évaluer en IRM les
volumes intrathoraciques [15], ou de détecter les zones até-
lectatiques survenant au cours de l’anesthésie générale [16],
mais l’imagerie de la ventilation proprement dite requiert pour
l’instant l’utilisation d’agents de contraste utilisés comme tra-
ceurs.

4.3. Agents de contraste IRM

L’utilisation de gadolinium (un produit de contraste IRM
raccourcissant le T1) sous forme d’aérosol a été proposée pour
appréhender la ventilation pulmonaire régionale [17] mais
seulement de façon semi-quantitative et avec les réserves habi-
tuelles associées à l’aérosolisation (diffusion parenchyma-
teuse périphérique du traceur suboptimale, dépôt dans les
voies aériennes supérieures,...).

De par ses propriétés paramagnétiques (deux électrons en
excès sur les couches périphériques), l’oxygène a aussi pu

être proposé comme agent de contraste pour étudier la venti-
lation pulmonaire [18]. Ainsi, l’oxygène tissulaire raccourcit
le T1 du parenchyme pulmonaire de façon dose dépendante
[19] et la réalisation de washin (inhalation d’oxygène pur) et
de washout (inhalation d’air) lors d’acquisitions IRM séquen-
tielles permet de calculer des constantes de temps régionales
reflétant les variations de PO2

tissulaires régionales. Leurs
liens avec la ventilation alvéolaire restent toutefois à démon-
trer.

En combinant les mesures de perfusion et de ventilation
avec les techniques précédemment décrites, des cartogra-

phies des V
.

A⁄Q
.

régionaux ont ainsi pu être générées [20].

4.4. Gaz hyperpolarisés

La recherche d’un agent de contraste gazeux pour pallier
les insuffisances affichées par l’IRM protonique pulmonaire
a conduit au développement de gaz hyperpolarisés, possé-

Fig. 3. Images paramétriques de ventilation (A, B), de perfusion (C, D), et de rapport ventilation-perfusion (E, F) chez un porc normal, étudié en décubitus
dorsal (A, C, E) et en décubitus ventral (B, D, F), dans 19 coupes tomographiques distribuées de l’apex (haut) vers les bases pulmonaires (bas). Ces images ont
été reconstruites à partir des données de perfusion et de ventilation calculées pour chaque voxel, normalisées par leur valeur moyenne dans la coupe tomogra-
phique (une valeur égale à 1 signifiant que la perfusion (ou la ventilation) du voxel est égale à la perfusion (ou la ventilation) moyenne de la coupe tomogra-
phique) [14].
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dant des propriétés magnétiques particulières à l’origine d’une
augmentation du signal RMN. 3He et 129Xe sont les deux
isotopes non radioactifs les plus prometteurs pour l’imagerie
IRM ; le premier génère un meilleur rapport signal/bruit sur
l’image IRM finale sans effet toxique chez l’homme, et le
second est potentiellement un agent de choix pour l’étude de

la perfusion pulmonaire et des V
.

A⁄Q
.
, de par sa solubilité dans

le sang, malgré des effets anesthésiques à forte concentration
[21].

Toutefois, plusieurs contraintes sont associées à l’utilisa-
tion des ces gaz hyperpolarisés en IRM. Leur production reste
relativement longue et coûteuse, ce qui limite leur disponibi-
lité pour la réalisation d’études expérimentales. Leur polari-
sation est instable et affectée par les impulsions de radiofré-
quence utilisées pour générer les images IRM, ce qui impose
une acquisition rapide et une limitation de l’échantillonnage
temporel en cas d’acquisition dynamique. De plus, ces gaz
sont instables en présence d’oxygène, et leur polarisation dis-
paraît en quelques dizaines de secondes dans l’air, d’autant
plus rapidement que la pression partielle en oxygène est éle-
vée. Enfin, en raison de leurs caractéristiques physicochimi-
ques intrinsèques (densité et viscosité différente de celles de
l’air), l’hélium ou le xénon hyperpolarisés sont susceptibles
de modifier la distribution de la ventilation.

Dans un premier temps, des travaux expérimentaux ont
démontré sur des images statiques après inhalation de 3He
une bonne corrélation entre volume pulmonaire estimé en
IRM et par spirométrie [22], et ont permis une estimation
semi-quantitative de la ventilation alvéolaire de résolution spa-
tiale nettement supérieure à celle obtenue avec les techni-
ques radio-isotopiques [23]. En condition dynamique, il a
ensuite été possible d’obtenir à partir d’images IRM séquen-
tielles des paramètres quantitatifs explorant le niveau de ven-
tilation alvéolaire régionale [24,25]. En mettant à profit le
phénomène de démagnétisation des gaz hyperpolarisés par
l’oxygène, il a enfin été possible de calculer des pressions
partielles alvéolaires en oxygène régionales à partir des cour-
bes de décroissance du signal IRM intrapulmonaire [26] et

ensuite de recalculer les V
.

A⁄Q
.

régionaux [27].
L’intérêt majeur de l’IRM de la ventilation réside donc

dans son potentiel à réaliser des acquisitions quantitatives à
très haute résolution. De plus, l’IRM de diffusion permet de
fournir des informations sur les microstructures pulmonaires
(petites voies aériennes, sacs alvéolaires...) à partir de la
mesure du coefficient apparent de diffusion des gaz hyperpo-
larisés [28].

5. Tomographie d’impédance électrique (TIE)

La tomographie d’impédance électrique est une technique
non invasive permettant d’obtenir des images tomographi-
ques de la distribution de l’impédance électrique au sein d’un
objet. Le principe de base de la TIE pulmonaire repose sur
l’utilisation d’un courant alternatif de faible intensité généré

à la surface du thorax à partir d’électrodes disposées circon-
férentiellement. Chaque paire d’électrodes adjacentes est suc-
cessivement soumise au courant excitateur, et la mesure de
l’impédance électrique est réalisée sur les paires d’électrodes
adjacentes restantes (sur lesquelles le courant excitateur n’est
pas directement appliqué). On obtient donc de multiples mesu-
res d’impédance correspondant à chaque droite joignant les
paires de détecteurs précédemment définies et l’image tomo-
graphique peut alors être générée selon une technique de rétro-
projection filtrée similaire à celle utilisée en tomodensitomé-
trie. Toutefois, la valeur absolue de l’impédance régionale
n’ayant aucun intérêt pratique (car dépendante de la position
de la région étudiée par rapport aux électrodes de surface, de
la résistance cutanée...), les valeurs d’impédance doivent être
exprimées en variation relative par rapport à leur niveau de
référence, ce qui restreint l’utilisation de la technique à des
comparaisons intra-individuelles. En pratique, l’acquisition
des images peut être réalisée avec un échantillonnage tempo-
rel élevé (jusqu’à 40 Hz), mais il est souvent nécessaire de
moyenner les données sur une seconde environ pour obtenir
un rapport signal/bruit acceptable [29]. Il est donc possible
de réaliser des acquisitions en conditions statiques (au cours
d’une pause téléexpiratoire par exemple) ou dynamiques (au
cours de l’insufflation d’un volume courant [30] ou lors de la
réalisation d’une courbe volume-pression [29,31]).

L’utilisation de la TIE comme technique d’imagerie pul-
monaire fonctionnelle repose sur sa capacité à détecter des
variations dans la proportion régionale de tissu, d’air, d’eau
ou de sang (quatre déterminants majeurs de l’impédance tho-
racique). Plusieurs travaux expérimentaux ont ainsi démon-
tré l’existence d’une relation linéaire entre le volume pulmo-
naire insufflé et les variations d’impédance thoracique [31,32].
De plus, le potentiel de la TIE pour réaliser des mesures régio-
nales de volume pulmonaire a été récemment confirmé en
comparaison avec le scanner chez l’animal sain [33] et les
patients atteints de SDRA [29]. À partir de là, Hinz et al. ont
émis l’hypothèse que les variations d’impédance régionale
au cours du cycle respiratoire correspondent essentiellement
à la mobilisation régionale de gaz alvéolaire (ventilation régio-
nale), et ont démontré une excellente corrélation avec la ven-
tilation mesurée en SPECT [6]. Toutefois, dans ce travail, la
TIE sous-estimait la ventilation régionale des zones bien ven-
tilées et surestimait celles des zones mal ventilées.

L’étude des V
.

A⁄Q
.

est potentiellement accessible par TIE
puisque la perfusion pulmonaire peut, elle aussi, être mesu-
rée en synchronisant l’acquisition des images avec l’électro-
cardiogramme [34] pour détecter les changements d’impé-
dance induits par les variations de volume sanguin pulmonaire
régional au cours du cycle cardiaque. Toutefois, l’intérêt de
cette méthode est limité par son caractère semi-quantitatif,
les interférences induites par la ventilation régionale dont la
magnitude est 100 fois supérieure à celle des variations de
volume sanguin régional, et le retentissement des variations
d’impédance liées aux mouvements cardiaques sur l’impé-
dance des régions pulmonaires adjacentes [34]. De plus, quel
que soit le paramètre physiologique étudié avec la TIE, l’inter-
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prétation des résultats est gênée par l’intrication des phéno-
mènes physiopathologiques impliqués dans les variations
d’impédance. Une diminution de l’impédance thoracique
régionale peut ainsi être induite par une diminution de la quan-
tité d’air régionale [32], une atélectasie, une accumulation
d’œdème alvéolaire ou interstitiel [35], l’apparition d’un épan-
chement pleural [36] ou une redistribution de la perfusion
pulmonaire [34]. Par ailleurs, d’autres limites méthodologi-
ques tempèrent l’intérêt de la TIE dans ses applications chez
l’homme : une résolution spatiale déficiente (de l’ordre de 9
à 20 ml), des algorithmes de reconstruction responsables
d’une surreprésentation des régions postérieures chez
l’homme [29], un champ de vue limité à une tranche de sec-
tion thoracique de l’ordre de quelques cm.

Malgré les réserves précédentes, la TIE offre des perspec-
tives nouvelles pour réaliser des études physiologiques pul-
monaires régionales au lit du malade [29] et a un potentiel
d’amélioration certain grâce aux évolutions technologiques
en cours de développement : augmentation du nombre d’élec-
trodes thoraciques, acquisition multicoupes, développement
de nouveaux algorithmes de reconstruction d’image, utilisa-
tion de courants multifréquences pour différencier œdème pul-
monaire et atélectasie...

6. Conclusion

Le développement de l’imagerie pulmonaire fonction-
nelle a ouvert le champ à l’étude non invasive du niveau de
ventilation alvéolaire régionale chez l’homme. L’intérêt de
ces nouvelles techniques est renforcé par leur potentiel à éva-
luer de façon combinée la mesure de la perfusion pulmonaire

et donc des V
.

A⁄Q
.

régionaux.
À partir du développement d’appareils spécifiquement

dédiés à l’étude du petit animal, l’imagerie fonctionnelle évo-
lue maintenant vers l’imagerie moléculaire, permettant de
localiser et quantifier in vivo des processus biochimiques
intracellulaires comme le niveau d’expression d’un gène ou
d’un transgène [37]. La combinaison de ce type d’informa-
tions avec la quantification régionale de la ventilation va pro-
bablement permettre une meilleure connaissance physiopa-
thologique du SDRA et de l’agression pulmonaire induite par
la ventilation mécanique.
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