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1 Glossaire 

� : Angle de bascule  

ADC : Apparent Coefficient Diffusion  

AIF : Arterial Input Function 

ASL: Arterial Spin Labeling 

BALDERO: Blood Agent Level Dependent and Extravasation Relaxation Overview 

BOLD: Blood Oxygenation Level 

BOLERO: BOLus Enhanced Relaxation Overview 

CQQ : Contrôle Qualité du processus de Quantification  

DCE-MRI: Dynamic Contrast Enhanced-MRI 

DCE-CT: Dynamic Contrast Enhanced-Computed Tomography 

DP: Densité Protonique 

DSC-MRI: Dynamic Susceptibility Contrast- Magnetic Resonance Imaging 

Gd-DTPA : Gadopentétate Dimeglumine de gadolinium 

EES – EVS: Extravascular Extracellular Space – Extravascular Space 

EPI : Echo Planar Imaging 

FXL: Fast-exchange Limit 

FXR: Fast-exchange Regime 

Gd: Gadolinium 

HIF1α: Hypoxia Inducible Factor 1� 

HIF2α: Hypoxia inducible factor 2� 
IEC : intra-extracellulaire  

IR : Inversion Recuperation 

IRF: Impulse Response Function  

IVF : Input Vascular Function 

IVS – IVPS : IntraVascular Space – Intravascular Plasmatique Space 
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MVD : Micro Vascular Density 

PCUS : Produit de contraste ultra sonore 

PdC: Produit de Contraste  

PDGF: Platelet-Derived Growth Factor  

PSA: Prostate-Specific Antigen  

RF: Radiofréquence  

ROI: Region of Interest 

RR: Région de Référence 

RS : Résolution Spatiale 

RT : Résolution Temporelle 

 �� : Relaxivité du produit du produit de contraste  

SXR : Slow-exchange Regime 

SE : Spin Echo 

SGE : Spoiled Gradient Echo 

TDI : Théorie de dilution d’un indicateur 

TE : Temps d’Echo  

TF : Transformée de Fourier 

TI : temps d’inversion 

TOI : Tissue of interest 

TR : Temps de Répétition 

T1(R1) : Temps (vitesse) de relaxation longitudinale  

T2(R2): Temps (vitesse) de relaxation transversale 

VEGF: Vascular Endothelial Growth Factor 
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2 Introduction  

Ces deux dernières décennies, l’imagerie de perfusion notamment en IRM s’est 
fortement développée. Elle est aujourd’hui utilisée dans de nombreuses pathologies, 
notamment en oncologie, en pathologie ischémique ou inflammatoire. Son but est d’étudier 
l’architecture de la microcirculation d’un tissu. L’analyse « quantitative », en calculant des 
paramètres cinétiques, est l’objectif espéré d’une telle imagerie. Pour ce faire, un modèle 
théorique décrivant la distribution d’un Produit de contraste (PdC) dans un tissu doit être 
appliqué aux données. Le terme « quantitatif » est utilisé pour souligner le fait que les 
paramètres calculés reflètent des caractéristiques physiologiques de la microcirculation 
tissulaire. L’analyse quantitative implique un post-traitement complexe des images, qui doit 
être adapté au type de séquences utilisées et à l’organe. En IRM de perfusion pondérée T1, 
appelée dans la littérature anglo-saxonne DCE-MRI (Dynamic Contrast Enhanced-MRI), les 
logiciels permettant une analyse quantitative sont peu répandus (Cf. Annexe 12.8). La plupart 
sont développés localement, ce qui empêche toute comparaison entre eux.  

L’objectif de ce travail est de faire le point sur les aspects techniques de l’analyse 
quantitative en DCE-MRI, en dégageant les avantages, les inconvénients et les performances 
de chaque méthode. Certaines d’entre elles peuvent être communes aux autres types 
d’imagerie de perfusion (T2*, ASL, scanner de perfusion…). L’oncologie, avec comme 
processus central la néoangiogenèse, est le domaine où l’analyse quantitative est la plus 
utilisée. C’est pour cela que nous y ferons essentiellement référence. Pour plus de clarté, les 
symboles et acronymes utilisés sont ceux recommandés dans la littérature (1-3). 

 

2.1 L’angiogenèse  

2.1.1 Définition  
 

C’est un processus complexe, aboutissant à la formation de nouveaux vaisseaux dans un 
territoire pauvre en oxygène et en nutriment. Elle intervient dans des processus 
physiologiques comme le développement embryonnaire, le cycle menstruel ou encore dans la 
cicatrisation. L’homéostasie des vaisseaux est alors assurée par un équilibre entre facteurs 
activateurs et inhibiteurs de l’angiogenèse (4). Dans certaines conditions pathologiques, telles 
que la croissance de tumeurs solides, la polyarthrite rhumatoïde, l’athérosclérose, cet équilibre 
est rompu par excès de facteurs activateurs (5-7) 

L’angiogenèse fait référence au développement vasculaire par bourgeonnement de 
cellules endothéliales à partir de vaisseaux préexistants. On peut ainsi la différencier de la 
vasculogénèse qui implique une différenciation de novo de cellules endothéliales à partir de 
cellules précurseurs dérivées de la moelle osseuse (8) et du mimétisme vasculaire qui 
implique une différenciation de cellules souches tumorales en cellules endothéliales (9, 10). Il 
est admis que le bourgeonnement et la vasculogénèse interviennent tous deux mais dans des 
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proportions différentes, dans la néoangiogenèse tumorale (8, 11, 12). Alors que, même si un 
certains nombre d’études supposent l’implication des cellules souches tumorales dans ce 
processus, son existence et son importance restent sujet à débat (13). Les mécanismes 
régulateurs, les voies de signalisation et les acteurs de l’angiogenèse sont multiples. Elle 
implique différentes étapes successives que sont : 

- la destruction de la membrane basale et de la matrice extracellulaire ; 
- la prolifération et la migration de cellules endothéliales activées qui aboutiront à la 

formation de vaisseaux tubulés immatures ; 
- et la consolidation par le recrutement de péricytes (14). 

Grâce à des capacités anormales de prolifération et de survie, les cellules tumorales 
échappent à toute régulation environnante. Dès lors que le clone cellulaire atteint quelques 
millimètres de diamètre, le manque d’oxygène et de nutriment conduit à la mort cellulaire et 
la nécrose (15). Pour éviter cela, les cellules tumorales libèrent un certains nombres de 
signaux, activant les cellules quiescentes environnantes comme les cellules endothéliales, 
pour initier une cascade angiogénique. Le signal initiateur peut également être d’ordre 
génétique (oncogène ou gène suppresseur de tumeur), environnemental (stress métabolique, 
cytokines de l’inflammation) ou hormonal (œstrogène et progestérone)(16). Les cellules 
endothéliales activées vont exprimer à leur tour des facteurs induits par l’hypoxie, tels que 
l’HIF1α (Hypoxia Inducible Factor 1) et l’HIF2α (Hypoxia Inducible factor 2�), qui ont la 
capacité de stimuler le relargage de multiples facteurs pro angiogéniques (17). Parmi ceux-ci, 
le VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) est celui qui a le plus d’efficacité, en 
induisant toutes les étapes de l’angiogenèse. Il stimule le recrutement, la prolifération, la 
migration et la survie des cellules endothéliales (18). La migration est également favorisée par 
la destruction de la membrane basale et de la matrice extracellulaire par les fibroblastes qui y 
déposent des protéines et des enzymes, telles que les métalloprotéinases (19, 20). La 
fragmentation de la matrice extracellulaire expose des épitopes cachés, qui ont deux 
fonctions : la première est de permettre aux cellules endothéliales activées de migrer dans le 
tissu conjonctif et la seconde est d’inhiber l’angiogenèse (21). La maturation et la 
consolidation du néoréseau vasculaire est assuré par les péricytes, dont le recrutement est 
assuré par le PDGF (Platelet-Derived Growth Factor) synthétisé à la fois par les cellules 
endothéliales et les plaquettes activées aux endroits où la membrane basale est détruite (18, 
22, 23). Le réseau vasculaire nouvellement formé est anarchique, fragile, parfois borgnes, 
avec une perfusion hétérogène, inefficace et une perméabilité augmentée liée à une membrane 
basale parfois inexistante (6, 15, 23-25). Plus une tumeur croit rapidement, plus son réseau 
vasculaire est immature ; le remodelage y est permanant et s’adapte à la croissance tumorale.  

2.1.2 Rôle dans le cancer  
 

L’ensemble des données montrent que l’angiogenèse joue un rôle central dans la 
croissance de certaines tumeurs et dans la dissémination métastatique (26). Il a été montré que 
l’existence de métastase est conditionnée par l’existence d’une angiogenèse tumorale et que 
ce risque est proportionnel à la surface d’échange des néocapillaires, au degré de 
fragmentation de la membrane basale et à la concentration des facteurs pro angiogéniques (27, 
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28). L’angiogenèse peut être utilisée comme un marqueur indépendant de la survie globale, 
comme marqueur pronostic et comme marqueur de suivi d’une lésion sous traitement (29). 
Avec le développement de nouvelles molécules anti-angiogéniques, il est devenu capital de 
disposer de marqueurs non invasifs permettant d’évaluer rapidement leur efficacité (16, 30). 
Différentes méthodes sont disponibles pour étudier l’angiogenèse (31) :  

- la mesure de la densité des microvaisseaux (MVD) en histologie ; 
- l’utilisation de traceurs radioactifs ciblant une molécule intervenant dans le 

processus ; 
- et l’imagerie dite de perfusion étudiant la cinétique de rehaussement tissulaire après 

injection d’un « traceur ». 

2.1.3 Mesure de la densité des microvaisseaux 
 

C’est la méthode de référence pour étudier l’angiogenèse. Elle consiste à compter le 
nombre de vaisseaux par unité de surface sur une coupe histologique. Il n’existe pas de 
technique standardisée mais celle-ci peut être facilitée par le marquage de cellules 
endothéliales activées ou prolifératives. Les cibles choisies sont souvent des marqueurs 
membranaires comme le CD34, le CD31 ou le facteur VIII. La non standardisation de la 
technique (32, 33), la différence de sélection de l’aire de comptage et la non représentativité 
en cas de biopsie (34-36), amène à une faible reproductibilité interobservateur. De ce fait, les 
données concernant le caractère pronostic de la MVD et sa corrélation avec les facteurs pro 
angiogéniques restent discordants (32, 33, 36).  

Par exemple, dans le cancer de la prostate, il a été montré que la MVD était deux fois 
plus élevée (25, 37) que dans le tissu sain. Il a également été montré qu’elle était corrélée au 
stade de la maladie, à la survie sans récidive (38, 39), au risque d’évolution métastatique (40) 
et qu’elle avait un caractère prédictif plus important que le grade histologique de Gleason (Cf. 
annexe 12.7) ou le PSA (Prostate-Specific Antigen) pour distinguer les cancers confinés à la 
glande des cancers métastasés. Alors qu’une étude, titrée “Microvessel density in prostate 
cancer: lack of correlation with tumor grade, pathologic stage, and clinical outcome” réalisée 
sur cent pièces de prostatectomie, a montré l’inverse (35). Erbersdobler et al (36), en étudiant 
3261 pièces de prostatectomie avec cancer, ont confirmé une bonne corrélation entre la MVD 
et plusieurs facteurs d’agressivité tumorale mais ont déconseillé son utilisation en routine 
clinique, notamment en cas de biopsie, à cause du manque de reproductibilité. De plus, la 
MVD ne permet pas d’étudier les caractéristiques dynamiques d’un tissu, comme la 
perméabilité membranaire et le flux sanguin. D’où l’intérêt grandissant des techniques 
d’imagerie dynamique, étudiant l’angiogenèse de façon non invasive (41). 

3 Imagerie de perfusion 

Elle est principalement dérivée des techniques avec injection de PdC et fait appel à 
l’étude de la cinétique du rehaussement tissulaire. Elle est plus courante avec le scanner (Cf. 
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Annexe 12.2)(42-44) ou l’IRM (45, 46) et moins répandue en échographie de contraste (Cf. 
Annexe 12.1)(47). En oncologie, l’IRM est préférée pour l’étude de la perfusion, notamment 
pour l’évaluation de l’efficacité de nouveaux traitements (48-50). 

 

3.1 Principe 

Le principe est d’acquérir de façon répétée et le plus rapidement possible, un volume 
d’un organe cible, avant, pendant et après injection d’un PdC qu’on considère être un 
« traceur ». Pour chaque voxel ou région d’intérêt (ROI - Region Of Interest), 
l’échantillonnage temporel du signal permet d’obtenir des courbes temporelles d’intensité du 
signal, donnant une représentation précise de la cinétique du PdC. L’exploitation des données 
dépend en partie du type de PdC. En fonction de sa taille, le « traceur » utilisé peut ou non 
passer la paroi capillaire. S’il est diffusible, des paramètres de perméabilité capillaire et de 
perfusion peuvent être calculés, alors qu’avec un traceur purement intravasculaire, seuls les 
paramètres de perfusion sont accessibles. Par analogie aux différences histologiques et 
fonctionnelles entre un réseau vasculaire normal et celui modifié par la néoangiogenèse, 
l’hypothèse qui motive la réalisation de ce type d’imagerie est l’existence d’une différence 
entre les courbes d’un tissu normal et celles d’un tissu « malade ».  

 

3.2 IRM de perfusion 

En IRM, l’étude de la perfusion peut être réalisée avec ou sans PdC. L’avantage des 
séquences sans injection est de ne pas exposer le patient aux risques allergiques et aux risques 
de fibrose nephrogénique. Deux types de séquences sans injection permettent d’étudier la 
perfusion: l’ASL (arterial spin labelling) et les séquences BOLD (Blood Oxygenation Level) 
(Cf. Annexe 12.3). Les séquences avec injection utilisent majoritairement des produits de 
contraste paramagnétiques à base de Gd, de bas poids moléculaire et non spécifiques 
d’organe. Le Gd-DTPA (gadopentétate dimeglumine) est celui qui a le plus été utilisé, 
notamment dans les premières études d’analyse quantitative en IRM de perfusion (51-54). Sur 
une séquence pondérée T2

*, l’effet de susceptibilité magnétique du Gd est responsable d’une 
baisse du signal, liée aux inhomogénéités locales du champ magnétique qui surviennent 
lorsque des structures voisines ont une susceptibilité magnétique très différente (air-tissu, Gd-
Tissu). Cette imagerie est connue sous le nom de DSC-MRI (Dynamic Susceptibility 
Contrast–MRI). Elle reste l’imagerie de référence pour l’étude de la perfusion cérébrale et est 
l’imagerie de choix lorsqu’un PdC intravasculaire est utilisé. Elle permet de quantifier de 
façon relative le flux sanguin, le volume sanguin et le temps de transit moyen (MTT - Mean 
Transit Time) grâce à la théorie du volume central (55-57). Néanmoins, dès lors qu’il existe 
une diffusion du Gd vers l’interstitium périvasculaire, comme dans les tumeurs, les gradients 
intra-extravasculaires diminuent, responsables d’une dégradation du signal et d’un retour plus 
rapide à la ligne de base des courbes, faussant le calcul des paramètres. Ces erreurs sont 
également aggravées par l’effet «T1 shine-through » du Gd (58). Ces raisons ont favorisé le 
développement de séquence pondérée T1, connues sous le nom de DCE-MRI(58) car elles 
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sont plus adaptées pour la caractérisation de la perfusion tissulaire lorsqu’il existe une 
diffusion interstitielle du Gd. Elles ont donc progressivement remplacé les précédentes pour 
l’étude de la perfusion en oncologie. Ces séquences utilisent l’effet paramagnétique du Gd, 
qui se manifeste par un rehaussement du signal, secondaire aux interactions dipôle-dipôle 
entre le moment magnétique du Gd et celui des protons de l’eau. En fonction de la théorie 
cinétique utilisée, l’analyse des données permet de calculer comme en DSC-MRI le flux 
sanguin, le volume sanguin et le MTT ou de calculer des paramètres de flux et de perméabilité 
capillaire, grâce à l’application d’un modèle pharmacocinétique (52, 58, 59) 

 

3.3 Analyse des données 

Il existe différentes façons d’analyser les données acquises lors d’une imagerie de 
perfusion. La méthode la plus répandue est l’analyse visuelle des images car elle est la plus 
rapide et la plus facile d’accès. Le principe est de rechercher une zone de rehaussement 
tissulaire précoce et intense, parfois suivi d’une baisse rapide du signal témoignant d’un 
lavage. Dans le cancer prostatique, il a été montré que ce type d’analyse reste subjectif et peu 
reproductible avec un œil peu exercé (60-62). De plus, elle ne fournit aucun paramètre 
utilisable pour la caractérisation de l’angiogenèse. 

Les autres méthodes s’intéressent aux courbes temporelles de l’intensité du signal. La 
première analyse, dite « qualitative » classe les courbes selon leur forme globale. Par 
exemple, l’échelle décrite par Khul (63) (Figure 3-1), qui en étudiant 266 lésions du sein, a 
définit trois types de courbe : celle de type 1 avec un rehaussement constant évocatrice de 
bénignité ; celle de type 2 avec un plateau de risque intermédiaire de malignité ; et celle de 
type 3 avec un lavage ou « wash out » évocatrice de malignité. Le nombre de courbes à 
classer peut être important ; des algorithmes de classification permettent de regrouper les 
courbes en famille de façon automatisée. En fonction du degré d’apriori introduit dans 
l’algorithme, la classification peut être supervisée, semi-supervisée ou non supervisée (64, 
65). 

La deuxième méthode d’analyse, dite « semi-quantitative » étudie des paramètres 
directement mesurables sur la courbe (Figure 3-2), tels que (66, 67): 

- la pente de rehaussement ou « Wash-in » ; 
- le temps d’arrivé au pic (Tmax) ;  
- son amplitude (A) ; 
- l’aire sous la courbe durant les x premières secondes (AUCx)  
- ou encore le lavage ou « wash-out ». 

L’analyse des courbes peut être aidée par un logiciel de post-traitement (Figure 3-3, 
Figure 3-4) qui permet une meilleure objectivité, une quantification des paramètres, leur 
comparaison et l’établissement d’un scoring (53, 68, 69). C’est une technique reproductible 
mais dépendante du paramètre étudié (70) et la signification des paramètres n’a pas de réelle 
corrélation avec la physiologique tissulaire. 
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Figure 3-1 : différents types de courbes selon Khul et al (1999) : le type 1 en bleu montre un rehaussement lentement 
croissant évocateur de la bénignité ; le type 2 en orange, équivoque montre un rehaussement rapide mais sans lavage « wash 
out » ; et le type 3 en rouge avec un rehaussement rapide et un wash out très évocateur de la malignité.  
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Figure 3-2 : analyse semi-quantitative des courbes du
« wash-in » qui représente la pente de la courbe, A l’amplitude du pic, le 
courbe, l’AUC₉₀ l’aire sous la courbe durant les 90 premières secondes, T
le temps du pic.  

Figure 3-3 : interface du logiciel d’aide au diagnostic 
d’étudier les paramètres semi-quantitatifs des courbes de signal d’une imagerie dynamique de prostate.
« rouge » est considérée par le radiologue 

quantitative des courbes du signal en fonction du temps permettant de mesurer le 
qui représente la pente de la courbe, A l’amplitude du pic, le « wash-out »

l’aire sous la courbe durant les 90 premières secondes, T₀ le temps d’arrivée du bolus et Tmax 

nterface du logiciel d’aide au diagnostic « ProCad » développé par P.Puech. Le logiciel permet 
quantitatifs des courbes de signal d’une imagerie dynamique de prostate.
radiologue comme suspecte et la zone « jaune » est considérée comme normale

 

signal en fonction du temps permettant de mesurer le 
» la décroissance de la 

le temps d’arrivée du bolus et Tmax 

 

développé par P.Puech. Le logiciel permet 
quantitatifs des courbes de signal d’une imagerie dynamique de prostate. La zone 

considérée comme normale. 
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Figure 3-4 : le Logiciel Procad permet une représentation visuelle et une caractérisation des courbes de signal 
issues des zones d’intérêts sélectionnées par le radiologue. Il permet d’établir un score de malignité en étudiant 
le pic, le rehaussement, le wash-in et le wash-out. La zone rouge sélectionnée par le radiologue est caractérisée 
de hautement suspecte et la zone jaune de non suspecte. 

 

 

Carte histologique 

Carte ����� 

Imagerie T1 dynamique Image T2 

Figure 3-5 : logiciel d’analyse quantitative développé au sein de l’U170 à Lille, permettant le calcul de 
paramètres cinétiques tel que Ktrans et de le représenter sous forme d’une carte paramètres couleur (image 
située eu centre et en bas). Il existe une bonne corrélation entre les zones suspectes visualisée sous forme de 
spot carte Ktrans et la carte de reconstruction morphométrique de la localisation du cancer (contours rouges) 
obtenue après analyse histologique (image en bas à gauche). L’image de droite représente l’imagerie 
dynamique pondérée en T1 et l’image au centre et en haut est l’image morphologique en pondération T2. 



18 
 

La dernière méthode d’analyse est dite « quantitative ». Elle est l’aboutissement 
espéré de l’imagerie de perfusion. Elle diverge des précédentes car elle nécessite d’obtenir des 
courbes temporelles de la variation de la concentration du PdC. En effet, cela est nécessaire   
pour leur appliquer un modèle pharmacocinétique et calculer des paramètres de flux ou de 
perméabilité capillaire reflétant la physiologie du réseau microcirculatoire (Figure 3-5). Le 
processus de quantification nécessite plusieurs étapes et varie en fonction de la technique 
d’imagerie utilisée.  

3.3.1 Problématique de l’analyse quantitative en DCE-MRI 
 

La quantification est réalisée à partir des courbes de concentration du PdC et non à 
partir des courbes de signal ; l’une des premières étapes consiste donc à calculer la 
concentration du traceur. Pour cela, il est souvent indispensable de connaître la valeur initiale 
du T1 du tissu avant injection (T1 (0)). Une fois les courbes de concentration obtenues, un 
modèle cinétique décrivant la distribution du Gd dans le tissu peut être appliqué mais tous les 
modèles impliquent de déterminer une fonction d’entrée artérielle (AIF- arterial input 
function). Les paramètres obtenus sont considérés par certains comme plus robustes que ceux 
obtenus lors d’une analyse semi-quantitative (71-73), mais d’autres ont montré que leur 
reproductibilité et leur répétabilité étaient mauvaises (70, 74, 75).  

L’analyse quantitative en DCE-MRI est donc un processus complexe qui nécessite 
plusieurs étapes (Figure 3-6). Chacune d’elles est cruciale car elles influencent la précision et 
l’exactitude des paramètres calculés. Pour chaque étape, différentes méthodes ont été décrites, 
ce qui rend la comparaison entre les différents travaux de quantification difficile, d’autant 
plus que les données actuelles ont été validées que sur un faible nombre de cas (51, 71). Il 
n’existe pas de consensus validé concernant l’acquisition des données, le choix du modèle à 
utiliser, la manière de prendre en compte l’hémodynamique des patients… De plus, pour une 
technique donnée, l’implémentation peut varier. Par exemple, lorsqu’un modèle comme celui 
de Tofts (52) est implémenté, il est possible d’utiliser différents algorithmes d’optimisation 
pour ajuster le modèle aux courbes, introduisant des degrés divers de variabilité (76). 
Répondant à une demande internationale de standardisation, notamment dans le cas 
d’évaluation de nouveaux traitements, des recommandations, concernant l’instrumentation, 
l’acquisition des données, le contrôle qualité, la nomenclature et le type de modèle à utiliser 
en fonctions des contraintes techniques, ont été émises par un comité international d’experts 
(2, 3).  

Chacune des étapes décrites dans la Figure 3-6 sera abordée tour à tour. La modélisation 
de la cinétique du traceur sera exposée en premier avec la théorie de dilution d’un indicateur 
et l’analyse compartimentale. Puis les différentes voies de calcul des paramètres à partir des 
courbes de concentration seront ensuite détaillées. Enfin, les prérequis à la quantification, que 
sont l’acquisition des données, le calcul d’une cartographie T1 et la mesure de l’AIF seront 
abordés.  
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4 Modélisation de la cinétique du PdC  

Pour modéliser la distribution du Gd dans un tissu, il est nécessaire d’en connaître ces 
propriétés pharmacocinétiques. Lorsqu’un PdC extracellulaire et diffusible est injecté dans 
l’organisme, il est mélangé avec le plasma sanguin et est distribué à l’ensemble des organes. 
Dans la plupart des tissus, le PdC arrive par le réseau artériel (sauf dans le foie où il existe 
également une entrée portale), diffuse à travers la paroi endothéliale par gradient de 
concentration vers l’espace extracellulaire extravasculaire (EES-extracellular extravascular 
space) (sauf dans le cerveau, la rétine et les testicules). Puis, sort du tissu par le système 
veineux et est éliminé par excrétion rénale (Figure 4-1). Deux approches principales existent 
pour étudier la distribution d’un PdC : la première est issue de la théorie de dilution d’un 
indicateur (TDI) (77, 78) et utilise une approche de type « boîte noire » ; la seconde est issue 
de la théorie des modèles compartimentaux (79-81). 

 

4.1 Théorie de la dilution d’un indicateur  

 
Le premier à avoir utilisé un indicateur, c'est-à-dire une substance identifiable, injectée 

dans la circulation sanguine, pour étudier des propriétés hémodynamiques est Hering(82). 
Entre 1824 et 1826, il a étudié le temps nécessaire au férrocyanide de potassium, injecté dans 
la veine jugulaire de 14 chevaux, pour être détecté à un autre endroit de la circulation. Il a 
faussement appelé ce temps « temps de circulation » renommé plus tard « temps d’arrivée ou 
délai ». Ce n’est qu’en 1897, que Stewart (57) en utilisant le chlorure de sodium émet 
l’hypothèse de mesurer le flux sanguin à l’aide des courbes de dilution. Il met en évidence 
qu’en plus du « délai » que met l’indicateur à apparaître à un autre endroit, celui-ci est 
dispersé dans le lit vasculaire. En 1928, en reprenant la technique de Hering et Stewart avec 

Figure 3-6 : Différentes étapes clefs dans le processus de quantification en DCE-MRI 

Calcul de la Cartographie T₁₀ 
Transformation du signal en 

concentration 

Mesure de la fonction d’entrée 
artérielle 

Application d’une théorie cinétique : 
ajustement par un modèle ou 

déconvolution 

Calcul des paramètres  

Acquisition du signal 
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un colorant comme indicateur, Hamilton (56) publie un article sur le temps de circulation 
pulmonaire et systémique chez l’homme. Il a été le premier à pointer les effets de la 
recirculation de l’indicateur, qui apparaît sur les courbes comme un second pic ou une bosse 
sur la pente de décroissance. De plus, il émet l’hypothèse d’une forme monoexpodentielle de 
la décroissance du premier passage de l’indicateur, lui permettant d’extrapoler les données à 
partir du pic.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4-1 : représentation schématique de la distribution d’un traceur diffusible dans un système tissu capillaire avec 
une entrée artérielle par laquelle arrive le bolus de PdC dont la concentration artérielle plasmatique est �� ��� et une 
sortie veineuse de concentration�� ���. Le traceur arrive dans le réseau vasculaire avec un flux F et se distribue dans 
l’espace intravasculaire plasmatique IVPS de volume �� et diffuse à travers la paroi capillaire dans l’espace 
extravasculaire extracellulaire EES de volume ��. Le volume de distribution d’un traceur diffusible est donc la somme de �� et ��. Le volume tissulaire total est la somme du volume de distribution et du volume cellulaire ��. Tous le traceur 
ressort par le système veineux pour être éliminer par voir rénale. 

EES de volume �� 

Produit de contraste 

Cellules dans l’EES  

Cellules du sang IVPS de volume �� 

�� ��� 

Système tissu capillaire ��  ��� 

� 

Artère afférente 

�� ��� 
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Tableau 4-1 Tableau des symboles les plus couramment utilisés. 

Symbole Définition 

��(t) Concentration artérielle plasmatique du PdC (mmol/L) 

�!(t) Concentration artérielle du PdC (mmol/L) 

��(t) Concentration veineuse plasmatique du PdC (mmol/L) 

"(�) Réponse impulsionnelle du tissu à une quantité de PdC injectée instantanément 

#(�) Intégrale de h(t) 

$(�) Fonction résidue du tissu  

��(t) Concentration plasmatique du traceur dans l’IVPS 

��(t) Concentration du traceur dans l’EES 

��(t) Concentration  tissulaire du traceur  

%� Fraction de volume plasmatique par unité de volume tissulaire totale (mL/100mL ou 
sans dimension) 

%� Fraction de volume de l’EES par unité de volume tissulaire totale (mL/100mL ou sans 
dimension) 

%& Fraction de volume de distribution par unité de volume tissulaire totale (mL/100mLou 
sans dimension)  

 �� Volume de distribution tissulaire (mL) 

�� Volume de distribution plasmatique (mL) 

�� Volume de distribution de l’EES (mL) 

�' Volume cellulaire (mL) 

�& Volume de distribution tissulaire (mL) 

#(�)*  Hématocrite d’un gros vaisseau, qui égale environ à 0,45 chez l’homme  

+ Flux sanguin (mL/min) 

+� Flux plasmatique par unité de volume tissulaire (mL/min/100g de tissu) 

,�-�./  Constante de transfert du traceur à travers la paroi capillaire  entre le plasma et l’EES 

(min⁻¹) 

,�� Rapport de ,�-�./ sur  %� (min⁻¹) 
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12 i= 1 ou 2, amplitude des expodentielle de ��(t) (kg\L) 

32  i= 1 ou 2, constante de  ���t� (min⁻¹) 

4 Dose du produit de contraste (mmol/kg) 

E Extraction 

e Fraction de volume extravasculaire sur la fraction de volume extracellulaire 
totale 

S la surface capillaire d’échange 

P la perméabilité capillaire 

PS volume de plasma qui traverse la paroi capillaire par unité temps pour 100g de 
tissu 

 

4.1.1 Modèle de convolution  
 

En 1954, Zierler et Meier (77, 78, 83-85) qui cherchaient à caractériser le métabolisme 
musculaire in vivo, ont repris le modèle de la dilution d’un indicateur et ont décidé d’utiliser 
une approche de type « boîte noire ». Six ans auparavant Stephenson (86) avait déjà utilisé le 
même type d’approche. De leur côté, Zierler et Meier ont établi précisément les bases de la 
théorie de dilution indicateur (TDI), ont validé la relation entre le flux et le volume sanguin 
émise par Stewart et Hamilton, connue sous le nom de théorie du volume centrale (56, 57) et 
ont montré que la TDI est valable aussi bien avec une injection en bolus qu’en infusion. 
L’avantage de cette approche est de prendre en compte la recirculation de l’indicateur.  

Aucune caractéristique sur les échanges intrinsèques du système n’est nécessaire. Il est 
alors possible de représenter la concentration veineuse ����� (impulsion de sortie) du traceur à 
la sortie d’un système tissu-capillaire simplifié (Figure 4-2), par le produit de convolution de 
la concentration artérielle plasmatique à l’entrée �� ��� (impulsion d’entrée) et de la fonction "��� qui caractérise la réponse du système (réponse impulsionnelle) tel que (84, 85): 

 ����� 5 ����� 6 "��� 5  7 "�� 8 9����9�:9;
<  4-1 

Pour pouvoir utiliser l’opérateur de convolution 6, le système doit être considéré comme 
linéaire et stationnaire, ce qui signifie respectivement que la réponse du tissu croît avec la 
dose injectée et qu’elle est indépendante du temps d’injection. D’un point de vue 
statistique "��� est une fonction densité de probabilité du temps de transit moyen du PdC, à 
travers le système tissu capillaire (Figure 4-4) (77, 84). En respectant le principe de 
conservation de la masse, c’est à dire que le traceur n’est ni produit ni détruit dans le système, 
toute la quantité du traceur à l’entrée du système est retrouvée à la sortie, tel que : 
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 7 "(�):�
;

<
5 1 4-2 

On peut en déduire la fonction de distribution de MTT, #(�) qui est l’intégrale de la densité 
de probabilité "(�) du temps 0 au temps t tel que :  

 # ��� 5 7 "�τ�:9?
<  4-3 

# ��� représente également la fraction de la quantité de traceur qui quitte le système entre le 
début de l’injection et le temps t. On peut ainsi en déduire la quantité de traceur qui persiste 
dans le système à un instant t, par la fonction résidue $���, qui est décroissante, finie et 
positive (Figure 4-4) : 

 $��� 5 1 8  # ��� 5 1 8 7 "�9�:9�
<

 4-4 

Par définition, MTT est la variable aléatoire de la fonction de densité de probabilité "��� tel 
que :  

 @AA 5  7 �"���:�B
< 5 7 $���:�B

<  4-5 

Remarque : pour un traceur intravasculaire, MTT décrit le temps de transit moyen du traceur 
au sein du compartiment plasmatique. Pour un traceur diffusible, MTT décrit le temps de 
transit moyen nécessaire au traceur pour traverser le compartiment plasmatique et interstitiel. 
MTT est de l’ordre de la seconde dans le lit capillaire et de l’ordre de quelques minutes dans 
l’EES (55). 

 

4.1.2 Application en DCE-MRI  
 

En DCE-MRI, ����� n’est pas accessible car cela nécessiterait de réaliser des 
prélèvements veineux itératifs. Il est possible de s’en affranchir, en utilisant la concentration 
tissulaire du PdC �����, qui elle est mesurable à partir des données (Figure 4-4). En respectant 
le principe de conservation de la masse, les lois de Fick (Cf. Annexe 12.6) permettent 
d’exprimer la variation temporelle de la masse M d’un traceur dans un volume de distribution 
tissulaire �&, en fonction de �����, de ����� et du flux F du traceur. En assimilant le volume 
de distribution �& du Gd au volume tissulaire ��, il est possible d’écrire la relation suivante 
(84) : 

 :@ ���:� 5 �� �� ���:� 5 +C����� 8 �����D 4-6 
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Remarque : le volume de distribution (�&) d’un PdC diffusible extracellulaire est la somme 
du volume plasmatique ���� et du volume interstitiel ����, alors que le volume de distribution 

d’un PdC uniquement intravasculaire est ��. Le volume tissulaire est quand à lui égal à la 

somme des volumes�� , �� et du volume intracellulaire ��'�. Néanmoins, en DCE-MRI 

comme le Gd est un agent de contraste extracellulaire, le signal tissulaire est issu du Gd 
contenu dans �� et ��, c’est pour cela qu’il est possible d’assimiler �& à ��. 
À un moment t, la quantité de traceur dans le système est donné par la différence entre 
l’entrée et la sortie, tel que : 

 �� ����� 5 + 7C���9� 8 ���9�D:9�
<

 4-7 

Si on remplace ����� par l’équation 4-1, on obtient : 

 �����  5 +�� 7C���9� 8 ���9� 6 "�9�D:9�
<

 4-8 

Qui, grâce aux propriétés d’associatitivité et de distributivité du produit de convolution, 
devient (84): 

 �����  5 +�� ����� 6 E1 8 7 "�9�:9�
<

F 
4-9 

En insérant $��� dans l’équation 4-9 on obtient alors (85): 

 �����  5 +�� $��� 6 ����� 4-10 

G*H représente le flux plasmatique par unité de volume tissulaire +�. En insérant cette dernière 

notation dans l’équation précédente on retrouve l’expression connue : 

 ����� 5 +�$ ��� 6 �� ��� 4-11 

On obtient donc un produit de convolution sans �����. Si la réponse impulsionnelle +�$ ��� 

d’un tissu  est connue, il est alors possible de prédire exactement l’impulsion de sortie �����, 
en fonction de toute impulsion d’entrée �����. En DCE-MRI la problématique est inverse, la 
réponse du tissu +�$ ��� est inconnue et on essaie de la déterminer à partir de ����� et 

de �����. Pour cela, il faut inverser le processus de convolution, c’est ce qu’on appelle la 
déconvolution. A partir de +�$ ���, des paramètres de perfusion sont calculés. Néanmoins, 

ceux-ci peuvent également l’être directement, à partir des courbes ����� et  ����� par 
approximation. Cela sera abordé en détaille dans le chapitre 5. 
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Remarque : il est important de noter que les courbes utilisées dans la modélisation cinétique 
sont des courbes de concentration du PdC et non des courbes de signal. Les concentrations 
tissulaires ou plasmatiques du traceur sont dérivées des courbes de signal d’une ROI 
positionnée respectivement dans le tissu d’étude et dans un vaisseau vascularisant le tissu. La 
courbe �����, représentant la concentration artérielle plasmatique du traceur, est calculée à 
partir de la courbe de concentration artérielle totale du traceur �!��� divisée par �1 8 #(�)*�, 
où #(�)* est l’hématocrite d’un gros vaisseau (≈ 0,45 chez l’homme).  �!��� est calculée à 
partir du signal du vaisseau vascularisant le tissu. Il est recommandé d’utiliser le terme AIF 
uniquement pour �!��� et non pour ����� (2). 

 

 

�� ��� 

Boîte noire " ��� 

Artère afférente Veine efférente Flux  ��, volume de 

distribution �I et temps de 
transit moyen MTT �� ��� 

Figure 4-2 : représentation schématique d’un système tissu-capillaire selon une approche de type « boîte 
noire ». Le système est alimenté par un vaisseau artériel, dont la concentration artériel plasmatique du traceur 
est �� ���. Le traceur traverse le système dont le volume de distribution est �I, avec un flux �� et un temps 

de transit moyen MTT. J ��� est la réponse impulsionnelle du tissu et �� ��� la réponse de sortie. 

�� ��� 

Boîte noire " ��� 5  +K. $ ��� 

Artère afférente Veine efférente Flux  ��, volume tissulaire ��, 
concentration tissulaire �� ���, et 

temps de transit moyen MTT �� ��� 

Figure 4-3 : représentation schématique d’un système tissu-capillaire selon une approche de type « boîte noire » 
appliquée en DCE-MRI. Le système est identique au précèdent sauf que �� ��� n’est pas accessible. Le traceur 
traverse le système dont le volume le volume de distribution est assimilée au volume tissulaire ��, où la 
concentration tissulaire observée est �� ���, où le flux sanguin est �� et où le temps de transit moyen est 
MTT. J ��� est la réponse impulsionnelle du tissu et �� ��� est considérée comme la réponse de sortie. 
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4.2 Théorie de l’analyse compartimentale 

4.2.1 Définition 
 

La deuxième approche pour étudier la distribution du traceur dans un tissu est d’utiliser 
l’analyse compartimentale. La pierre angulaire de la théorie est le compartiment, qui est 
définit comme un espace où le PdC se distribue de façon homogène. À l’inverse de la TDI, 
qui fonctionne comme une « boîte noire », le tissu est ici représenté par une série de 
compartiments interconnectés. La distribution du PdC en leur sein est dirigée par des 
hypothèses de base. Cela  permet d’utiliser des équations de flux,  comme représentation  
mathématique de la variation de la quantité du PdC à travers les différents compartiments. En 
fonction du nombre M de compartiments, on peut écrire M équations exprimant les variations 
de la quantité du PdC à travers les compartiments. Les paramètres inconnus des équations 

Figure 4-4 : représentation des notions de convolution et de réponse impulsionnelle. Le Schéma « a » représente le 
cas idéal, où l’impulsion d’entrée �� ��� est instantanée et forme un pic. Dans ce cas, l‘impulsion de sortie �� ���
est identique à la réponse impulsionnelle du tissu de J ���. En réalité, il est impossible d’obtenir une impulsion 
d’entrée sous forme d’un pic et sa forme habituelle ressemble plus à la courbe rouge plus large. Dans ce cas, 
l’impulsion de sortie �� ��� est différente de J��� et est égale au produit de convolution de cette dernière 
avec�� ���. (Schéma adaptée de Brix et al 2010). Schéma « b » : du point de vue statistique, J ��� est une densité 
de probabilité du temps de transit moyen du traceur, son intégrale N ��� est alors la fonction de distribution du 
temps de transit moyen et représente la fraction de la quantité de traceur qui est sortie du système jusqu’au temps t. 
On en déduit alors la fonction résidue O ��� qui représente la fraction de la quantité du traceur qui persiste dans le 
système au moment t. (Schéma adapté de Zierler 2000). 

#��� 5 7 " ���:�;
<  $��� 5 1 8 # ��� 

5 6 

�� ��� " ��� �� ��� 

Cas idéal 

Cas réel 5 6 

�� ��� " ��� �� ��� a) 

b) 



27 
 

caractérisent les échanges entre les compartiments et c’est, ceux-là mêmes que l’ont peut 
calculer (55, 87). 

4.2.2 Historique   
 

La plupart des modèles (compartimentaux ou non) utilisés en imagerie de perfusion, 
notamment en DCE-MRI proviennent de la médecine nucléaire, où ils ont atteints une 
certaine maturité (88). Ils ont émergé dans le domaine des neurosciences avec pour but de 
déterminer des paramètres de circulation cérébrale en scintigraphie. Les plus connus sont : le 
modèle de Kety et Schmidt (79, 89), celui de Renkin et Crone (80, 81, 90) qui sont des 
modèles uni compartimentaux ; et le modèle à « paramètres distribués » d’homogénéité 
tissulaire de Johnson et Wilson (91). En 1991, Tofts et Kermode (52, 92) ont été les premiers 
à publier un modèle exploitable en DCE-MRI, suivis de très près par Larsson (93) et Brix 
(53). De multiples autres modèles ont également été développés, tels que celui de Tofts 
modifié (92), de Buckley (51), de Hoffman (94), de Larsson (95), de St Lawrence et Lee(96), 
de Patlak-Rutland utilisé pour le rein, de Materne (88) utilisé pour le foie et encore bien 
d’autres….  

4.2.3 Modèle bicompartimental  
 

La plupart des modèles compartimentaux utilisés en imagerie dynamique, sont dérivés 
du modèle général à deux compartiments 2CXM (two-compartment exchange model) (55, 
84).  

 

+ PQ +�, �� ��, �� 

Compartiment plasmatique 

�� , �� 

Espace extracellulaire extravasculaire EES 

ST ST 

+�, �� 

Figure 4-5 : Représentation schématique du modèle bicompartimental, qui consiste en un compartiment 
plasmatique de volume �� échangeant avec un compartiment extracelullaire extravasculaire EES de volume ��. 

Le traceur entre dans le système avec un flux plasmatique +� et une concentration �� et en ressort avec le même 

flux +� et une concentration �� . Les échanges entre les deux compartiments sont bidirectionnels, symétriques et

représentés par une constanteST. Dans l’EES, le traceur est réparti de façon homogène et sa concentration y est 

de ��  . 
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Comme le montre la Figure 4-5, les espaces de distribution du PdC sont : 

- le compartiment plasmatique intravasculaire (IVPS – intravascular plasmatique space), 
considéré comme le compartiment central, de volume �� où la concentration 

plasmatique moyenne du PdC est �� ; 

- et l’EES considéré comme le compartiment périphérique de volume �� où la 
concentration interstitielle moyenne du PdC est ��. 

Le PdC arrive dans le compartiment plasmatique avec un flux + ou +� (égale au rapport 

de +/��) et une concentration artérielle plasmatique �� ��� et ressort avec une concentration �� et un flux +�. Pour pouvoir modéliser les échanges par des équations de flux, un certains 

nombres d’hypothèses sont nécessaires :  

- la cinétique d’échange du PdC entre les compartiments est considérée bidirectionnelle, 
symétrique et de premier ordre ; 

- la distribution du PdC dans un compartiment est homogène, c’est à dire que sa 
concentration est la même en tout point ;  

- et le flux plasmatique +� est constant entre l’entrée et la sortie.  

En respectant le principe de conservation de la masse, le système d’équations modélisant la 
variation du PdC dans le plasma et dans le l’EES est le suivant (55, 84, 87): 

 %� :��:� 5 STV�� 8 ��W X +�V �� 8 ��W 4-12 

 %� :��:� 5 ST ��� 8 ��� 4-13 

Où %� est la fraction de volume plasmatique, %� la fraction de volume de l’EES, +� le flux 

plasmatique qui représente le volume de plasma traversant le compartiment vasculaire par 
unité de temps pour 100g de tissu, S représente la perméabilité capillaire et T la surface 
capillaire d’échange, souvent obtenus ensemble sous la forme du produit ST normalisé par le 
volume tissulaire. Ce dernier représente le volume de plasma qui traverse la paroi capillaire 
par unité temps pour 100g de tissu. 

Remarque: comme dans la TDI, �� n’est pas accessible à partir des données acquises. Une 
approximation est alors réalisée, qui consiste à considérer les concentrations veineuses et 
plasmatiques égales (�� Y ��� car on suppose donc que le PdC se distribue instantanément 

aux compartiments accessibles. �� est donc remplacée par �� dans le second membre de 

l’équation 4-12 (en gras).  

Ces équations de flux définissent le modèle 2CXM, dont la solution est une bi-
expodentielle avec quatre paramètres inconnus que sont +�, ST, %� et %� (58, 59). Ces derniers 

sont alors obtenus par ajustement du modèle bi-expodentiel aux courbes �� �t�. En 
considérant le tissu comme linéaire et stationnaire, il est possible d’exprimer �� �t� par un 
produit de convolution : 



29 
 

 ��(�) 5 +�$ ��� 6 �� ��� 4-14 

Sourbron (97) et Brix (59) ont détaillées les contraintes du 2CXM, ses états limites et 
les différentes conditions pour lesquelles celui-ci peut être réduit à un modèle simplifié, 
comme celui de Tofts (52). L’état de base de ce modèle est définit par les conditions suivantes 
(97) : 

0 Z +[ Z ∞  
 0 Z ST Z ∞  

 0 Z %� Z 1  

 0 Z %� Z 1  

 %� X %� Z 1 

Dans le cas où les paramètres +�, ST, %� et %� sont finis et non nuls, +�$ ��� prend la forme bi-

expodentielle suivante (84, 97) :  

 +�$��� 5 F^_`�ab X F`_`�ac 4-15 

où 

 

de 5 Ff �%� X %��τe  +e 5 eFf τe 8 1τe X 1 4-16 

et τe 5 g 8 g_ X _2g i1 e j1 8 4 g_�1 8 g� �1 8 _� �g 8 g_ X _�² m 
4-17 

 

 _ 5 %�%� X %� 4-18 

_ représente la fraction de volume extravasculaire sur la fraction de volume extracellulaire 
totale. g est l’extraction, il existe différentes définitions et formules pour la représenter. Dans 
le cas du modèle de Kety (89), le compartiment vasculaire est assimilé à un « plug flow », 
l’extraction est définit comme le rapport du flux diffusif à travers la membrane sur le flux 
convectif entrant : 

  g 5 �� 8 ����  4-19 

Renkin (90) donne une définition quasi similaire, reprise par Tofts (92), où la fraction 
d’extraction est la proportion de PdC qui quitte le compartiment plasmatique vers l’EES lors 
du premier passage du bolus dans le lit capillaire, tel que : 

 g 5 1 8  _`[n G�⁄  4-20 
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Il existe encore une autre façon pour formuler l’extraction, qui est plus adaptée à l’analyse 
compartimentale (97):  

 g 5 ST
ST X +�

 4-21 

 

Pour retrouver cette équation, il faut prendre l’expression des flux du modèle 
bicompartimental (équations 4-12et 4-13) et ignorer le retour de flux du compartiment EES 
vers l’IVPS tel ST p �� 5 0 (97). 

Les états hémodynamiques du 2CXM sont définit par +�, %� et ST, qui représentent 

respectivement la perfusion, la vascularisation et le régime d’échange du tissu (Tableau 4-2). 
Pour chaque situation, +�$ ��� prend une forme particulière, avec un nombre déterminé de 

paramètres et une signification propre (59, 97). 

Tableau 4-2 : les différents états hémodynamiques du 2CXM peuvent être déterminés à partir de la perfusion�� 
du reflet de la vascularisation, �� et du reflet du régime d’échange qr. 

Perfusion +� Vascularisation %� Régime d’échange ST 

Peu intermé
diaire 

élevée peu intermé
diaire 

élevée lent mixte rapide 

+� 5 0 +�s D0; uC +� 5 ∞ %� 5 0 %� v 0 

%� v 0 

%� 5 0 ST 5 0 STs D0; uC ST 5 ∞ 

 

4.2.4 Modèle de Tofts 
 

En 1991, Tofts et Kermode (52) furent parmi les premiers à proposer un modèle 
unicompartimental utilisable en IRM. La première version, directement inspirée des modèles 
de Kety (79, 89) et Renkin (80, 90), a été initialement développée pour caractériser les 
variations hémodynamiques des lésions de la sclérose en plaque (52). Le modèle de Tofts, tel 
qu’il a été décrit, reprend les mêmes hypothèses que Renkin (80, 90) et du 2CXM (84, 97) : 

- le PdC est injecté en bolus ; 
- la distribution du Gd dans un compartiment est homogène ;  
- les échanges sont de premier ordre, bidirectionnelles et symétriques ;  
- et l’excrétion rénale est négligée. 

De plus, Tofts fait l’hypothèse (comme Kety) que la contribution au signal du PdC 
intravasculaire est négligeable, car les vaisseaux ne représentent que 2% du volume cérébral 
total (52), tel que : 

 ����� 5 %������ X %������ 5 %������ car %� Y 0 4-22 
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C’est l’une des conditions qui permet de réduire le 2CXM à un modèle unicompartimental 
(97). Le modèle de Tofts exprime ��(�) sous la forme d’une équation multiexpodentielle 
décroissante (équation 4-23) (52), fonction ��(�) et de deux paramètres inconnus 

caractérisant les échanges que sont ,�-�./ et %� : 
 

��(�) 5 4 ,�-�./ w  
x

2y�

 1z
3z 8  {H|}~�

��

 ( _`�2� X _`��H|}~�
�� �� ) 4-23 

Ou alors en 
posant 

,�� 5 {H|}~�
��

 

��(�) 5 4 ,�-�./ w  
x

2y�

 1z
3z 8  ,��

V _`�2� X _`V{��W� Wsi ,��

5 ,�-�./
%�

 

4-24 

 

Où 4 est la dose du PdC injectée par voie veineuse, ,�-�./ remplace le produit ST du modèle 
2CXM et représente la constante de transfert du PdC du compartiment plasmatique vers l’EES 
à travers la paroi endothéliale, reflétant à la fois la perméabilité capillaire et le flux 

plasmatique (1) et ,�� représente une constant  égale au rapport 
{H|}~�

��
. La dépendance à ��(�) 

est introduite dans les équations ci-dessus par quatre paramètres 1�,  1x, 3� , _� 3x obtenus 
par ajustement de l’équation bi-expodentielle 4-25 aux courbes �� (�). 

 �� (�) 5 4 w  
x

2y�
12  _`��� 4-25 

Où a1 - a2 sont des constantes, qui correspondent aux amplitudes des expodentielles, 
normalisées par la dose injectée et m1 - m2 sont des constantes égales à l’inverse du temps de 
décroissance des expodentielles (Cf. Annexe 12.4). Ceux qui ne sont pas capables de mesurer 
�� (�), peuvent avoir recours à des valeurs de la littérature comme celles de Weinmann (54) 

(a� 5 3,99, ax 5 4,78, m� 5 0,144 et mx 5 0,011), obtenues grâce à l’étude de la variation 
de la concentration artérielle plasmatique du DTPA-Gd, chez une vingtaine de patients sains, 
par échantillonnage dans l’artère radiale. Le calcul des paramètres physiologiques ,�-�./ et %� 
se fait alors par l’ajustement de l’équation 4-23 aux courbes ��(�). Si le tissu est considéré 
comme stationnaire et linéaire, on peut utiliser le produit de convolution suivant : 

 ��(�) 5 ,�-�./��(�) 6 _`V{��W�  4-26 

avec +�$(�) 5 ,��1M�_8V,_KW� . 

Remarque : en réalité, �� (�) n’est pas mesurable en imagerie de perfusion. Cela nécessiterait 

d’avoir une résolution spatiale à l’échelle du microvaisseau car �� (�) représente la 

concentration plasmatique du PdC au contact de la paroi capillaire où s’effectuent les 
échanges avec l’EES. Bien que fausse, l’hypothèse selon laquelle ��(�) Y ��(�) permet 

d’avoir une représentation approximative de�� (�). En effet, à cause du passage du bolus dans 

le réseau capillaire, �� (�) est plus dispersée que ��(�) et  survient avec un retard. 
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4.2.5 Modèle de Tofts étendu  
 

Dans beaucoup de tissus, comme dans les tumeurs l’hypothèse selon laquelle le volume 
plasmatique peut être négligé est fausse. Par exemple, il a été montré que le modèle de Tofts 
surestime ,�-�./ jusqu’à plus 54%(74). Pour sursoir à cette limitation, le modèle de Tofts a 
été étendu (92) pour prendre en compte le contribution au signal du PdC situé dans le 
compartiment plasmatique. Le signal tissulaire est donc la somme des signaux de l’EES et de 
l’IVPS.  

 ��(�) 5 %���(�) X %[�[(�) 4-27 

En reprenant les équations précédentes on obtient alors : 

 
��(�) 5 4 ,�-�./ w  x

2y�
 1z3z 8  {H|}~���

� _`�2� 8 _`��H|}~��� �� �
X %� 4 w  x

2y� 12  _`��� 

4-28 

 

Les paramètres physiologiques mesurables sont ,�-�./ ,%� et %�, qui  représente la  fraction de 

volume plasmatique au sein du tissu d’étude. Si on considère le tissu comme stationnaire et 
linéaire l’équation 4-28 prend la forme suivante: 

 ����� 5 ,�-�./����� 6 _`V{��W� X %[�[��� 4-29 

 

4.2.6 Autres modèles  
 

On retrouve dans la littérature de nombreux autres modèles compartimentaux, tels que : 

- le modèle de Brix et al (42, 53, 98) qui ont utilisé une injection lente du PdC et qui a 
été repris par Hoffmann et al (94) ; 

- le modèle de Larsson et al (92, 95) qui modélise l’AIF sous forme d’une triple 
expodentielle décroissante ; 

- des modèles compartimentaux spécifiques à 3 compartiments pour le rein (99) ou à 
deux entrées pour le foie (88). 

- Ou encore le modèle à paramètre distribué d’homogénéité tissulaire avec son 
approximation adiabatique de Saint-Lawrence et Lee qui permet de calculer 
séparément l’extraction et le flux plasmatique(96). 

Les hypothèses de base, la modélisation de l’AIF et les paramètres varient d’un modèle 
à l’autre, ce qui rend la comparaison entre eux difficile (92). 
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5 Analyse des courbes de concentration tissulaire 

En fonction de la théorie utilisée, différentes voies mènent aux paramètres 
pharmacocinétiques (Figure 5-1) : 
1- L’analyse compartimentale permet de calculer des paramètres de flux et de perméabilité 

capillaire par ajustement du modèle aux courbes de concentration.  
2- L’approche par convolution de la TDI permet de calculer des paramètres de flux, soit : 

i. directement à partir des courbes ��(�) et ��(�) (analyse directe) ;  
ii.  soit après dévolution à partir de la réponse impulsionnelle du tissu +�$(�). Celle-ci 

qui peut être réalisé : 
1. sans modèle, c’est à dire sans aucun apriori sur la forme de +�$(�) (déconvolution 

sans modèle) ;  
2. avec un modèle paramétrique, c'est-à-dire qu’on contraint +�$(�)à une équation, 

dont les paramètres n’ont aucune valeur physiologique (déconvolution 
paramétrique) ;  

3. ou avec à un modèle pharmacocinétique (déconvolution avec modèle) permettant 
de calculer en plus des paramètres de flux, des paramètres propres au modèle.  

iii.  La déconvolution est réalisée classiquement avec une AIF. Néanmoins, lorsqu’elle 
indisponible, la déconvolution à l’aveugle est une technique très habile pour 
pouvoir calculer les paramètres cinétiques. 

 
L’analyse des courbes peut être réalisée voxel par voxel, ce qui nécessite en général 

d’avoir un bon rapport signal sur bruit (SNR - signal noise ratio). Celui-ci est amélioré par le 
sous échantillonnage des données, qui est plus efficace lorsqu’il est réalisé après 
quantification. L’analyse peut également se faire à partir d’un groupe de voxel, en prenant la 
moyenne des signaux ou leur médiane, ce qui améliore l’ajustement des données, au prix 
d’une perte d’information sur l’hétérogénéité tumorale. La présentation la plus fréquente des 
résultats est la mise en image des paramètres sous forme d’une cartographie couleur (100). 

 

5.1 Ajustement par un modèle 

L’ajustement ou « fitting » consiste à faire correspondre deux courbes, celle du modèle 
théorique et celle mesuré. Il existe plusieurs méthodes d’ajustement, dont la plus fréquente est 
la régression non linaire des moindres carrés. Cela consiste à minimiser le carré de la 
différence entre deux points (l’un de la courbe théorique et l’autre de la courbe mesurée) en 
adaptant de façon itérative les paramètres inconnus du modèle. Ainsi, si la courbe théorique 
suit parfaitement la courbe mesurée, les paramètres cinétiques du  modèle reflètent alors la 
distribution du PdC.  
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5.1.1 Choix du modèle 
 

Le choix du modèle n’est pas standardisé et les données de la littérature à ce sujet 
restent contradictoires. Cela amène ceux qui veulent analyser quantitativement les données 
d’une IRM de perfusion à se tromper de modèle. Par définition, le modèle le plus adapté à un 
tissu est celui qui s’ajuste le mieux aux courbes mesurées. On peut ainsi en tester plusieurs, 
pour savoir lequel fournit le moins d’erreur de fitting mais la signification des paramètres peut 
alors être pris en défaut (97).  

L’expérience montre qu’il existe un compromis entre la complexité du modèle choisi et 
les contraintes techniques d’acquisition (RT, SNR, possibilité de mesurer ou non l’AIF) (84, 

101). Si les données sont acquises lentement (RT supérieure à 10s), un modèle simple comme 
celui de Tofts sera plus adapté (74, 102). Si la RT est de l’ordre de la seconde, alors des 
modèles plus complexes (42, 103, 104), tel que celui à paramètres distribués de St Lawrence 
et Lee (96) peuvent être utilisés (74, 102). 

Mais l’utilisation de modèle simple, ignorant certains paramètres, induit 
systématiquement des erreurs (105, 106). Alors que l’utilisation de modèles complexes altère 
l’ajustement et augmente l’incertitude du calcul des paramètres. C’est pour cela, que 
l’utilisation de modèle complexe n’est recommandée que s’il existe des preuves formelles 
d’un ajustement de qualité. Dans tous les cas, l’incertitude doit être estimée, en incluant 
l’erreur d’analyse et la qualité des données (2). Pour cela, il existe des tests statistiques, tel 
que le F-test (59) et ceux basés sur la théorie de l’information comme les critères 
d’information Akaike (107), permettant un choix plus objectif.  

Parmi tous les modèles, c’est celui de Tofts qui a été le plus utilisé ces deux dernières 
décennies. Il est recommandé en oncologie dans la caractérisation tissulaire (2, 3, 61, 108) car 
c’est un modèle d’utilisation simple, applicable sur des données à RT lente et dont la 
signification des paramètres a largement été étudiée. Cela en dépit des études qui ont montré, 
qu’il n’était pas adapté à tous les organes et que les paramètres n’étaient pas correctement 
estimés (74, 97).  

Il a été montré que le modèle de Tofts était bien adapté aux tissus peu vascularisés (%[= 
0) où la contribution au signal du PdC intravasculaire peut être ignorée, c’est à dire des tissus 
qui contiennent peu de vaisseaux. Il a également été montré que le modèle de Tofts modifié 

était bien adapté au tissu très perfusé (+� 5 ∞ ) ou peu vascularisé (dès lors que %� n’est pas 

négligeable, %[ v0) mais inadapté lorsque ces deux conditions étaient réunies (97).  

5.1.2 Signification des paramètres cinétiques  
 

La modélisation qu’elle soit compartimentale ou non est basée sur une connaissance 
hypothétique des échanges. La signification des paramètres pharmacocinétiques qui les 
caractérisent varient  en fonction des conditions hémodynamiques de base. Si le tissu diverge 
de celles–ci, les paramètres calculés perdent leur signification et donc leur valeur 
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physiologique. En 1999, Tofts et al (1) ont fait une synthèse des différents paramètres existant 
en DCE-MRI et ont tenté de les définir : 

- ,�� est le rapport,�-�.//%�, c’est une constante de vitesse des échanges du PdC entre 

l’EES et plasma et reflète la perméabilité. Son unité est l’inverse des minutes (min⁻¹) et il 
est toujours supérieur à ,�-�./ d’un facteur deux à cinq. 

 
- %� représente la fraction de l’EES. Il est toujours compris entre 0 et 1.  
 
- %[ représente la fraction de volume plasmatique. Il est toujours compris entre 0 et 1, avec 

comme condition  %[ X %� 5 1 
 
- ,�-�./ est la constante volumique de transfert du PdC du compartiment IVPS vers l’EES. 

C’est un reflet de la perméabilité capillaire. Ce paramètre est le plus utilisé dans la 
littérature et présuppose l’utilisation d’un des deux modèles de Tofts. Sa signification 
dépend de la balance entre perméabilité capillaire (ou extraction E) et flux sanguin car il 
est égal au produitg. +�. Tofts et al (1), lui ont distingué différentes significations en 

fonction de l’état hémodynamique du modèle. Celles-ci sont également détaillées par 
Sourbron (97) et Brix (59) qui se sont intéressés aux modèles 2CXM et aux conditions 
dans lesquelles celui-ci pouvait être réduit à un modèle unicompartimental. Ces trois 
auteurs ont donc défini trois états hémodynamiques théoriques dans lesquelles ,�-�./ a 
une signification certaine. Pour cela, il faut s’intéresser au comportement de l’extraction 
g 5 ST (ST X +�)⁄  dans chaque situation :  

 
1) Lorsque le produit perméabilité – surface ST est très supérieur au flux sanguin �ST �+), les échanges sont dits limités par le flux sanguin. La paroi capillaire est très 

perméable et le PdC se distribue instantanément dans les deux compartiments, comme 
s’il n’y en avait qu’un. C’est le cas du modèle unicompartimental de Kety (89), où la 
contribution au signal du PdC dans l’IVPS est négligée. L’extraction est donc maximale 
c'est-à-dire égale à 1. Dans ce cas ,�-�./ est égale au flux plasmatique du PdC 
normalisée par le volume tissulaire : 

  ,�-�./ 5 +� �ST � +� 5-1 

2) A l’inverse, lorsque ST est très inférieur au flux �ST � +�, les échanges sont dits 
limités par la perméabilité capillaire ; g 5 ST +�⁄  car ST X +� Y +�. On peut alors 

considérer que le bolus du PdC passe dans le réseau capillaire avec une très faible 
diffusion dans l’EES. C’est le cas du tissu cérébral sain où la barrière hémato 
encéphalique empêche la diffusion du traceur vers l’EES. Dans ce cas, ,�-�./ est égale 
au produit perméabilité-surface ST normalisé par le volume tissulaire : 

  ,�-�./ 5 ST �ST � +� 5-2 

3) Et enfin, lorsque les échanges sont limités à la fois par le flux et la perméabilité 
capillaire, ,�-�./ est égale au rapport du produit de la perméabilité capillaire et du flux 
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plasmatique sur leur somme. Comme l’ a explique Sourbron (97), ce dernier régime 
hémodynamique qui pourtant existe, n’est pas aisé à comprendre, ce qui l’amène 
souvent à être ignoré dans la littérature. Pourtant le modèle de Tofts (52, 97) et Tofts 
modifié sont bien adaptés à ce type de tissus : 

 ,�-�./ 5  �ST. +�� VST X +�W ⁄  0 �  ST �  ∞ 5-3 

 

Dans le modèle de Tofts modifié, la signification de ,�-�./ n’est claire que lorsque %� 

n’est pas négligeable. Il est alors égal au produit ST (97). En dehors de ces cas, c'est-à-dire 
lorsque le tissu est très vascularisé �%[ 5 ∞� ou que le régime d’un régime d’échange est lent 
ou rapide (ST 5 0 PQ ST 5 ∞�, malgré un ajustement correct des modèles de Tofts aux 
données, l’interprétation des paramètres calculés reste indéterminée (97). 

 

5.2 Analyse directe  

Il est possible, comme cela est détaillé par  Brix (84), Sourbon (55), Koh (85), de 
déduire directement le flux plasmatique +�, la fraction de volume de distribution  %& et le 

temps de transit moyen MTT du PdC à partir des courbes ����� et �����, grâce au théorème du 
volume central. Celui-ci exprime la fraction du volume de distribution %& du PdC par le 

produit MTT et du flux plasmatique +� : 

  %& 5 +�. MTT 5-4 

Remarque : Le volume de distribution d’un PdC uniquement intravasculaire est égal à �� alors 

que  pour un PdC diffusible il est égale à la somme de �� et de  ��.  

Dans le chapitre sur la théorie de dilution d’un indicateur, MTT est définit comme étant  
l’intégrale de la fonction résidue $���, ce qui permet de reformuler l’équation précédente en : 

  %& 5 +� . 7 $���:�B
<   5-5 

En multipliant le second membre de l’équation ci-dessus par � �����:�∞< � �����:�∞<�  , 

l’expression de  %& prend la forme du rapport des aires sous les courbes de ����� et ����� : 
  %& 5 � C?;< ���� �����:�;<   5-6 

Le seul bémol est la nécessité que les courbes retournent à 0 ou recroisent la ligne de 
base, ce qui peut ne pas s’observer dans certain tissu durant le temps d’acquisition, 
notamment en cas diffusion interstitielle du PdC. L’extrapolation des courbes est une solution 
mais elle n’est possible qu’après une décroissance suffisante de ����� et �����. Sinon, le 
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rapport des aires sous les courbes jusqu’au temps du pic est une approximation satisfaisante 
(109). Pour limiter les incertitudes de mesures, la qualité de l’échantillonnage du premier 
passage du bolus est primordiale notamment, lorsque le tissu se rehausse très rapidement (55, 
84).  

Pour calculer le flux plasmatique +�, il suffit de reprendre l’équation 4-6 de 

conservation de la masse, en faisant l’hypothèse que juste après l’impulsion d’entrée, la 
concentration veineuse du PdC à la sortie du système est nulle ou presque nulle��%��� 5 0�:  
 �����:� 5 +�� C����� 8 �����D Y  +�. ����� :PM( +� Y  ����� :�⁄�����  5-7 

+� est donc égale au rapport du gradient maximale de ����� :�⁄  sur ����� mais cela n’est vrai 

que lorsque ����� a atteint son amplitude maximale, pour laquelle la pente de ����� est la plus 
importante. Ce type d’approximation est responsable d’une sous estimation systématique de +�, surtout lorsque le tissu est très perfusé (84). Il est aussi important de noter que la forme de 

la courbe ����� est très importante car plus le bolus est court, plus la pente de la courbe 
tissulaire est étroite et plus les paramètres calculés sont précis (110). Cela montre 
l’importance d’avoir une fréquence d’échantillonnage élevée, afin de mieux détecter la pente 
de ����� et la valeur maximale de �����(55, 84).  

Grâce au théorème du volume central, il alors simple de retrouver la valeur de MTT à  
partir de la valeur du flux plasmatique et de la fraction du volume de distribution. 

 

5.3 Déconvolution  

L’autre approche, plus fiable, qui permet de calculer les paramètres de flux grâce à la 
TDI est de déterminer la réponse impulsionnelle du tissu à partir de ����� et �����, en inversant 
le processus de convolution. Le terme dédié est la déconvolution. En mathématique, cela 
consiste à résoudre un « problème mal posé » qui aboutit à plusieurs solutions dont certaines 
sont non réalistes. Deux approches principales existent.  

La première utilise une transformée de Fourier (TF)(111) ou de Laplace.  La TF de C+�$ ��� 6 �� ���D est égale au produit des TF de C+�$���] et de C�� ���D, en inversant la TF 

du rapport TFC�� ���D TFC�� ���⁄ D, on obtient +�$���. Néanmoins, cette approche est instable 

en raison du bruit qui est amplifié lors du processus. La TF permet une représentation 
fréquentielle des courbes où les hautes fréquences constituent le bruit et les basses fréquences 
le signal d’intérêt physiologique. L’application d’un filtre de type « passe bas » avant 
l’inversion de la TF élimine les hautes fréquences et permet une meilleure détermination de +�$��� (111). La forme du filtre est généralement choisie de façon empirique mais ce choix 

peut être optimisé par des techniques telles que la FT-based MMSE (Fourier Transformation 
based on Minimum Mean-Squared Error), permettant de stabiliser et d’améliorer la 
déconvolution (112). 
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La deuxième approche, dite algébrique, permet de reformuler l’équation 4-11 en une 
matrice d’équations (113). Même si cette technique est moins sensible au bruit que l’approche 
par TF, des oscillations importantes dégrade +�$��� et compromettent le calcul des 

paramètres. La « décomposition en valeurs singulières » des matrices d’équations (SVD -
Singular Value Decomposition) (113-117) est la technique de déconvolution algébrique la 
plus utilisée, surtout dans sa variante tronquée (113). Elle a l’avantage de permettre une 
régularisation qui agit à partir d’un seuil. Celui-ci joue un rôle majeur dans l’efficacité de la 
déconvolution et dépend en partie de la qualité des données, notamment du SNR (117, 118). 
Le choix de ce seuil peut être optimisé par des méthodes objectives, telles que les méthodes 
LCC (L-Curve Criterion) ou GCV (Generalized Cross Validation) qui peuvent être combinées 
avec un autre régularisation de type SFTR (Standard Form Tikhonov Regularisation)(119, 
120). Le choix entre ces différentes techniques de régularisation n’est pas encore totalement 
clair mais dépend en partie de la qualité des données (120). De plus, Ces techniques sont 
sensibles au retard et à la dispersion de l’AIF (113), ce qui n’est pas le cas de l’approche par 
TF (112). Certains considèrent ces techniques de déconvolution et de régularisation 
complexes et non adaptées à l’analyse quantitative en pratique clinique. C’est pour cela que 
Fan et al (121) ont développé une procédure numérique de déconvolution en deux étapes, 
appelées prédiction et correction. Cette technique semble être plus simple que les techniques 
sus-décrites, néanmoins son efficacité n’a pas encore été comparée aux méthodes 
conventionnelles et son application nécessite un échantillonnage temporel élevé des données.  

D’autres auteurs ont développé des méthodes de déconvolution à l’aveugle, qui 
fournissent simultanément une estimation de l’AIF et des paramètres hémodynamique du tissu 
(122-124). Cela permet de s’affranchir de tous les problèmes techniques liés à la mesure de �� ��� (saturation du signal, volume partiel, phénomènes d’entrée et de sortie de coupe…) 
(122-124). Cette méthode est de plus en plus appliquée et semble donner de bons résultats 
(125). 

Une autre manière de régulariser la déconvolution est l’introduction d’aprioris sur �� ��� et +�$���. Ces techniques peuvent être classées en trois groupes : 

- les méthodes libres ou sans modèle n’utilisent aucune (111, 126) ou peu de contrainte, 
telle que le fait que +�$��� est une fonction décroissante, finie et positive (85, 113, 120, 

127, 128) ; 
- la déconvolution paramétrique impose une forme analytique pour +�$���, ce qui améliore 

la déconvolution et permet de calculer des paramètres qui n’ont pas de valeur 
physiologique (121).  

- et enfin la déconvolution avec un modèle pharmacocinétique (113, 122, 129-131), qui 
permet de calculer des paramètres physiologiques. L’introduction d’aprioris permet de 
remédier en partie à la sensibilité au bruit des méthodes non contraintes et d’améliorer 
l’efficacité de la déconvolution (113).  
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5.3.1 Déconvolution sans modèle  
 

Elle ne nécessite aucune hypothèse sur les caractéristiques du système tissu-capillaire 
donc sur la forme de +�. $���. En appliquant le même raisonnement que dans l’analyse 

directe, il est possible de calculer +� à partir des conditions initiales. Juste après l’injection 

instantanée du PdC à t = 0, tout le PdC reste confiné dans le système, tel que la fonction 

résidue $�0� est égale à 1,  ce qui permet de déterminer +� à partir de "�0� : 

 $�0� 5 1 _� "�0� 5 +�$�0� 5 +� 5-8 

La moyenne des premiers points ou leur maximum peut être utilisé comme alternative en cas 
d’une courbe trop bruitée. La fraction du volume de distribution du PdC est donnée par 
l’équation 5-5. Par définition %& est égale à l’intégrale de la réponse impulsionnelle "���, c’est 
à dire à l’aire sous la courbe. Néanmoins, comme dans l’analyse directe la courbe "��� doit 
retourner à 0 ou croiser la ligne de base, ce qui est rarement le cas ; une extrapolation des 
données peut être nécessaire. Par application du théorème du volume centrale, MTT est 
retrouvé facilement (55).  

La déconvolution sans modèles amène systématiquement une sous estimation de +� et 

ce, d’autant plus que le SNR est bas et que le TTM est court (113). C’est la méthode de 
déconvolution la moins efficace. Il a été montré que l’introduction d’aprioris simples,  tels 
que +� . $��� est une fonction décroissante, finie et positive, permet d’améliorer la 

quantification des paramètres (85, 128). 

5.3.2 Déconvolution paramétrique  
 

Elle permet de calculer les paramètres de flux sus jacents. La technique est similaire à la 
précédente, à la différence que pour faciliter la déconvolution et diminuer les oscillations, la 
déconvolution est contrainte en assumant un forme analytique de "��� (132). C’est une 
représentation mathématique décrivant la forme de la courbe sans aucune hypothèse sur les 
caractéristiques physiologiques du tissu (121). L’un des modèles les plus utilisés est la 
représentation paramétrique de Fermi en imagerie cardiaque (133). D’autres modélisations, 
comme la fonction gamma (134) ou la fonction polynomiale (55, 135) peuvent être utilisées. 
Comparées aux méthodes sans modèles, les méthodes paramétriques améliorent l’estimation 
du flux plasmatique, surtout lorsque l’équation utilisée suit parfaitement "���. Le corolaire est 
que lorsque la forme de la courbe mesurée est différente de la représentation analytique, des 
erreurs apparaissent. Ce type de technique fournit un certains nombre de paramètres 
supplémentaires qui dépendent de la fonction utilisée mais qui compte tenu de l’absence 
d’hypothèses physiologiques restent  impossibles à  interprétation (121). 

5.3.3 Déconvolution avec un modèle pharmacocinétique 
  

C’est un mélange astucieux entre la théorie de dilution d’un indicateur et l’analyse 
compartimentale. Elle est la plus aboutie en termes d’analyse quantitative,  car elle permet de 
caractériser la réponse impulsionnelle d’un tissu avec les paramètres de flux qui découlent de 
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la TDI et avec des paramètres de perméabilité capillaire issus de l’analyse compartimentale. 
Le principe est de contrainte la déconvolution  en assignant à "(�) l’un des modèles 
pharmacocinétiques connus (113, 122, 129-131). 

 

6 Acquisition des données  

Cette étape est capitale, puisqu’elle conditionne le post traitement des données. 
L’idéale, bien que non réaliste est de pouvoir acquérir dans un champ magnétique �< et �� 
totalement uniforme des données qui combinent : 

- une RT de l’ordre de la seconde, une RS élevée, un bon SNR, une couverture complète de 
l’organe cible et de son vaisseau d’irrigation,  

- sans artéfact, avec une relation fiable entre signal et concentration du Gd, ainsi qu’une 
capacité à échantillonner correctement une large gamme de valeur de T1.  

En réalité, il existe un compromis entre ces différents impératifs. Les caractéristiques de 
la séquence utilisée doivent être connus afin de les adapter aux objectifs de l’imagerie, ceci 
est encore plus important dans le cadre d’étude multisites où l’harmonisation des séquences 
est capitale (2).  

 

6.1 Schéma d’impulsion  

Les séquences 2D, utilisées les premières, ont l’avantage d’avoir une bonne RT aux prix 
d’une couverture limitée (55, 133, 136, 137). Le gradient de sélection de coupe est 
problématique car les inhomogénéités de champs B1 provoquent une dispersion de l’angle de 
bascule � qui à son tour dégrade le profil de coupe (138). Il a été montré que de prendre en 

Analyse des courbes ��  ��� 

Directe 

Sans AIF Avec AIF  

Ajustement par un 
modèle  

Déconvolution  Déconvolution à 
l’aveugle  

Sans modèle Avec un modèle 
paramétrique  

Avec un modèle 
pharmacocinétique  

Figure 5-1 : représentation des différentes possibilités d’analyse des courbes de concentration tissulaire. 
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compte la variation du profil de coupe dans le calcul de la carte T1 (0) améliore nettement la 
précision du calcul des courbes de concentration et des paramètres (139). 

Grâce au développement de l’imagerie parallèle et aux techniques de remplissage rapide 
du plan de Fourier, les séquences 2D ont été remplacées par des séquences 3D (46, 140-143) 
offrant une meilleure couverture de champs et ne nécessitant pas de gradient de sélection de 
coupe.  

Les séquences 3D en Echo de Gradient T1 avec destruction de l’aimantation transversale 
(SGE - Spoiled Gradient Echo) sont les séquences le plus souvent utilisées en DCE-MRI car 
elles sont un bon compromis entre les différents impératifs techniques. Les versions (ultra fast 
SGE) les plus rapides utilisent de petits angles de bascule, un TR court et un remplissage 
optimisé du plan de Fourier. Elles permettent l’acquisition d’un volume en quelques secondes 
ou quelques dizaines de secondes. Néanmoins, elles souffrent d’une mauvaise pondération en 
T1, qui s’améliore par l’utilisation d’une pré-impulsion en inversion-récupération (72). 

Les séquences Echo Planar (EPI) avec une pré-impulsion de type inversion-récupération 
permettent une acquisition pondérée en T1 très rapide. Néanmoins, les artéfacts de distorsion, 
de déplacement chimique et fantômes, liés respectivement à la susceptibilité magnétique, aux 
imperfections des gradients et à l’étroitesse de la bande passante dans le sens de codage de 
phase sont responsables d’erreurs dans la mesure du signal (72, 144). De plus elles ont une RS 
faible (144), peu adaptée à l’imagerie oncologique. 

Les séquences Spin Echo (SE) sont peu utilisées car elles ont une RT insuffisante. Les 
variantes rapides de type FSE (faste spin echo) utilisent plusieurs impulsions de rephasage de 
180° après l’onde excitatrice de 90°, leur nombre détermine le facteur turbo. A chaque écho, 
un gradient de phase différent est appliqué permettant d’acquérir plusieurs lignes de l’espace 
k dans un seul TR. Néanmoins, leur RT reste insuffisante pour une imagerie dynamique. De 
plus, la combinaison d’un facteur turbo trop important et d’un TE court est responsable 
d’images floues et peu contrastées en pondération T1 (72).  

 

6.2 Optimisation des paramètres  

Le choix des paramètres doit être adapté judicieusement aux contraintes techniques et à 
l’objectif final de l’imagerie de perfusion. Par exemple pour une séquence 3D SGE, le signal 
est également pondéré en T2*, ce qui provoque une baisse du signal lorsque la concentration 
en gadolinium augmente au dessus d’un seuil. Pour minimiser cette pondération en T2*, le TE 
doit être le plus petit possible. Afin d’optimiser la RT Le TR doit être le plus court possible, 
mais sa  valeur doit être fixée et connue car elle intervient dans le calcul du T1 et des courbes 
de  concentration. Si une pré-impulsion d’inversion récupération est utilisée, le TI doit 
également être minimisé. Le champ de vue, la matrice de reconstruction et le nombre de 
coupes sont adaptés à l’organe étudié, en évitant de pénaliser la RT(55). 

L’angle de bascule optimale qui permet d’avoir le meilleur rapport contraste sur bruit 
CNR (contrast noise ratio), en l’absence d’injection de Gd, pour une séquence SGE à TR 
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court, est donné par la formule de Ernst (145). Plus cet angle est grand, plus l’image est 
pondérée en T1. Néanmoins, celui-ci est différent de l’angle � optimal qui maximise le signal 
pour une différence de relaxation R1 induite par le Gd (146). Le choix de ce dernier est le 
résultat d’un compromis entre concentration maximale mesurable, sensibilité de mesure et 
énergie déposée dans les tissus. En effet, au plus � est grand, au plus il est facile de coder une 
large gamme de concentration, au prix d’une perte de sensibilité et d’une augmentation du 
taux d’absorption spécifique (55).  

Pour les séquences SGE à TR court, toute erreur même minime de l’angle de bascule 
provoque de grandes variations dans le calcul de la carte T1(0), des courbes �� ���, �� ��� et 
donc des paramètres (147). Par exemple, pour un TR de 5 msec et un angle de bascule de 16°, 
une erreur de 2° est responsable d’une erreur de 20% de �� ���(146, 147). De plus, lorsque 
l’AIF est mesurée directement sur un vaisseau de l’image, l’importance des effets de flux 
varie avec � ; s’il est élevé, les effets de flux sont majorés pour une acquisition  en 2D et 
minimiser pour une acquisition en 3D. Ceux-ci dégradent la mesure de l’AIF, en créant des 
oscillations dans la courbe  �! ��� et   �� ���. Afin de les minimiser, il est recommandé 
d’utiliser un angle entre 60 et 90° en 3D et inférieur à 15° en 2D.  

 

6.3 Résolution temporelle 

Plus la RT est courte, plus la vitesse d’échantillonnage est élevée et plus le nombre de 
volumes acquis est important. Une RT très courte permet donc de mesurer précisément les 
courbes de signal et améliore l’exactitude des paramètres pharmacocinétiques. En effet, il a 
été montré que pour avoir une erreur de calcul des paramètres inférieure à  10%, l’AIF doit 
être échantillonnée toutes les secondes et la concentration tissulaire au moins toutes les 4 
secondes (102). Cela est lié à la rapidité du premier passage du bolus du PdC, dont le reflet est 
le MTT. Pour des tissus où le MTT est de 2 à 3s, une RT inférieure à de 2s est souhaitable 
(62, 102), alors qu’en cas de MTT plus grand une RT plus longue est suffisante (102, 148). La 
RT va également conditionner le choix du modèle pharmacocinétique car au plus celle-ci est 
courte, au plus le modèle choisi pourra être complexe (102). La capacité d’ajustement des 
algorithmes est également influencée par la RT, elle est meilleur à basse résolution et avec des 
modèles simples car le nombre de paramètres à ajuster et les données sont moindres qu’avec 
un modèle complexe et une RT élevée (2).Enfin, le corolaire d’une RT élevée est une 
dégradation de la RS, du SNR, du champ de couverture et une augmentation de l’effet de 
volume partiel. Cela peut devenir problématique en cas d’évaluation morphologique, 
notamment en oncologie où la taille, la localisation et l’hétérogénéité lésionnelle sont des 
informations importantes.  
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6.4 Temps d’acquisition  

Le temps d’acquisition globale doit être plus long que le processus mesuré. Pour la 
perfusion d’un tissu, un temps d’acquisition de 1 minute est suffisant (60, 102), alors qu’un 
temps plus long est nécessaire pour mesurer la perméabilité capillaire (62, 149). Il est 
recommandé de réaliser une acquisition durant 8-10min, avec au moins trois volumes avant 
injection (2).  

 

6.5 Contrôle Qualité 

Le contrôle qualité du processus de quantification CQQ est différent du contrôle qualité 
effectué par l’ingénieur d’application lors d’une maintenance. Celui-ci s’assure du bon 
fonctionnement de la machine et effectue les mises à jour et les adaptations nécessaires à une 
meilleure qualité d’examen. Néanmoins, ceux-ci peuvent corrompre la quantification, c’est 
pour cela qu’une attention particulière doit leur être portée (2). Il n’existe pas de protocole 
standardisé de CQQ. Néanmoins, il doit être définit pour chaque machine et chaque séquence 
utilisée pour démontrer que les valeurs quantitatives des paramètres sont équivalentes. Il doit 
être basé sur les besoins de l’étude, en effet lorsque la comparaison de patients n’est pas utile, 
les exigences sont moindres. Le but est de repérer les sources d’erreurs de calcul des 
paramètres, dont la plus importante est la non uniformité du champ B1. Les critères 
d’évaluation sont donc de démonter que les effets de la variation régionale du champ B1 sont 
minimes devant la plus petite variation de signal mesurable chez le patient, que les effets de 
tout processus de rehaussement n’affectent pas la quantification, que l’angle de bascule est 
correctement calibré et que le signal T1 est stable durant la période d’acquisition (2, 150). 

Cette étape est capitale dans les études de comparaison de patients, pour lesquelles les 
examens doivent être réalisés avec les mêmes séquences et la même machine (2). Dans le 
cadre d’étude multisites, il est conseillé d’utiliser des séquences indépendantes de 
l’équipement et des technologies propres au constructeur. Même si cette procédure consomme 
du temps machine, son absence fait perdre toute valeur aux paramètres calculés. Sa réalisation 
est facilitée par une automatisation et l’utilisation de règles statistiques, les « Shewhart 
charting » permettant de déterminer objectivement les valeurs aberrantes (150-153). 
L’utilisation de fantômes ou de sujet sain est nécessaire pour fournir une évaluation objective 
des performances de mesure du système. Différents fantômes statiques existent, ils ont 
l’avantage d’être validés, stables et de permettre une mesure exacte des paramètres. Il est 
conseillé de répéter les mesures dans différentes conditions de température, de positionnement 
dans le tube etc… Néanmoins, l’impossibilité de prendre en compte les variations liées au 
corps humain, telles que les mouvements physiologiques, les erreurs de positionnement, le 
volume partiel etc… est une source potentielle d’erreur. Malheureusement, il n’existe pas 
encore de fantôme dynamique validé (2, 138).  

La qualité des cartes paramétriques obtenues dépend donc des données acquises et du 
processus de quantification. L’exactitude (différence entre la valeur réelle et la valeur 
mesurée) et la précision (ou reproductibilité) des paramètres témoignent respectivement des 
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erreurs systématiques et aléatoires. Les premières se reproduisent à l’identique entre chaque 
acquisition et les secondes sont variables. Les sources d’erreurs systématiques peuvent 
survenir à l’acquisition (non uniformité du champ B1, imperfection du profil de coupe…) et 
lors du post traitement des données (entrainement de l’opérateur, mise à jour du logiciel de 
quantification…) et de la même manière, les sources d’erreurs variables peuvent survenir lors 
de l’acquisition (positionnement du patient au sein du tube, positionnement de la coupe ou du 
volume caractéristiques du patient et ses mouvements) ou lors du post traitement ( sélection et 
positionnement de la ROI) (150).  

Les paramètres dont on va évaluer l’exactitude et la précision sont l’uniformité du champ 
B1, la variation de l’angle de bascule �, le SNR, les cartographies  T1 et le T2 et la capacité 
d’ajustement des algorithmes. Par exemple, l’effet du bruit sur les paramètres peut être évalué 
grâce à des algorithmes de simulation comme celui de Monte Carlo qui permet d’ajouter du 
bruit aux données sources ou alors par l’utilisation de la méthode des bornes de la variance 
minimale de Cramér-Rao, qui calcule l’imprécision des paramètres liés au bruit (154). Pour la 
capacité d’ajustement des algorithmes, différentes paramètres peuvent être calculés pour 
estimer l’erreur de calcul, tels que l’erreur quadratique, les critères d’information Akaike 
(107), la fraction d’information modélisée ou la fraction d’information résiduelle (155). 

 

6.6 Mouvements  

Tout mouvement altère la qualité, de l’image et des courbes, ce qui est responsable 
d’erreur dans le calcul des paramètres, surtout en cas d’analyse voxel par voxel (156, 157) 
(Figure 6-1).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 6-1 : Représentation de l’effet du mouvement d’une lésion sur la courbe du signal du voxel de 
position (x, y). En l’absence de mouvement, le contenu tissulaire de ces voxels à un signal constant entre la 
première et la quatrième acquisition mais d’intensité arbitraire croissante. Lors de la première acquisition la 
lésion bouge d’un voxel vers le haut, puis elle bouge de deux voxels vers le bas lors de la deuxième 
acquisition puis d’un voxel vers le haut lors de la troisième acquisition et ne bouge pas à la quatrième. Ainsi 
la courbe de signal du voxel (x, y) créée n’est pas issue du même contenu tissulaire, créant ainsi une courbe 
factice de rehaussement et des erreurs dans le calcul des paramètres. 
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La technique de recalage va dépendre de l’organe, du type et de l’amplitude du 
mouvement. Les mouvements physiologiques tels que la respiration, les battements 
cardiaques peuvent être atténués par des acquisitions avec synchronisation respiratoire ou 
cardiaque. L’acquisition en respiration libre avec synchronisation respiratoire est dépendante 
du cycle respiratoire donc de la coopération du patient. Cela entraîne généralement des 
artéfacts de flou cinétique et limite la RT. L’acquisition en apnée améliore la qualité de 
l’image en diminuant les artéfacts de mouvement, limitant les besoins de recalage (161). 
Néanmoins, la RT est limitée. L’acquisition en respiration libre en minimisant les 
mouvements respiratoires et sans « trigger » permet de raccourcir la RT mais nécessite 
généralement de recaler les images par la suite (158, 159). Le plan d’acquisition doit être 
optimisé pour faciliter le recalage, par exemple dans le foie il est plus facile de recaler des 
coupes sagittales. Les mouvements involontaires peuvent être réduits par une mise en 
confiance des patients et une amélioration du confort. Ceux-ci sont généralement responsables 
de petits mouvements qui peuvent être atténués par des techniques d’acquisitions particulières 
comme le remplissage circulaire de l’espace k ou par l’utilisation d’algorithmes de recalage. 

 

6.7 Protocole d’injection 

Le protocole d’injection du Gd (vitesse, quantité, site d’injection et type du PdC) 
détermine la forme de l’AIF. Il doit être standardisé et être le même pour chaque patient. 
L’injection en bolus est la plus rependue, elle doit être la plus courte possible (52). Un produit 
de contraste paramagnétique et diffusible est choisi parmi le gadopentétate dimeglumine Gd-
DTPA, le gadoterate meglumine, le gadoteridol, le gadodiamide, le gadobenate dimeglumine 
et le gadobutrol. Le bolus est généralement suivi d’un lavage de 20 à 30 mL de sérum salé, 
injecté à la même vitesse. L’acquisition doit commencer 10 à 20 secondes avant l’injection en 
moyenne. La méthode d’infusion a également été testée mais semble mois performante car 
elle offre une gamme signal moins large (160). Néanmoins, il est à noter que la dose doit être 
adaptée au type de tissu étudié, à la séquence utilisée et à l’objectif principal de l’étude. Pour 
des tissus très vascularisés, l’administration d’une faible quantité de PdC permet de diminuer 
les effets de saturation du signal. Alors qu’en cas de tissu peu perfusé, cela amènera à une 
baisse du rapport contraste sur bruit (CNR- contrast noise ratio). La technique du double 
bolus, consiste à injecter un pré-bolus de petite quantité afin de  déterminer l’AIF. Cela 
permet de lutter contre les problèmes de  saturation du signal et  de susceptibilité magnétique 
à haute concentration. De plus, la RT peut être écourtée au maximum car la résolution spatiale 
importe peu. Cela permet  donc une meilleure détermination de l’AIF (161, 162) 

7 Calcul des courbes de concentration  

Pour pouvoir appliquer un modèle, il est nécessaire de déterminer les courbes de 
concentration du PdC car la plupart des modèles pharmacocinétiques modélisent la variation 
de concentration du PdC et non le signal. La méthode la plus utilisée est de calculer ses 
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courbes de concentration à partir de celles du signal, en passant par une étape intermédiaire de 
calcul de la relaxation R1. En effet, la relaxation R1 varie linéairement avec la concentration 
du Gd, ce qui permet en la mesurant d’accéder rapidement et précisément aux courbes de 
concentration. Néanmoins, toutes les techniques de mesure de la relaxation R1 nécessitent un 
temps d’acquisition qui est incompatible avec une imagerie dynamique. Grâce aux équations 
qui décrivent la magnétisation en fonction de la relaxation, il est possible à partir du signal 
d’accéder aux courbes de relaxation R1 et de ce fait aux courbes de concentration. La 
transformation du signal en concentration nécessite donc deux étapes, la première est non 
linéaire, lie le signal à S la relaxation R1 et la seconde est considérée comme linéaire, lie la 
relaxation R1 à la concentration C (122, 146). A basse concentration, des résultats 
expérimentaux démontrent que T(�) est directement proportionnel à la  �� ��� (51, 53, 94). 
Néanmoins, lorsque la concentration s’élève, la relation de vient non linéaire à cause de l’effet 
T2

* qui fait décroitre l’intensité du signal (163). La relation signal-concentration n’est plus 
bijective, c'est-à-dire que pour certaines intensités du signal, il existe plus d’une valeur de 
concentration correspondante, en l’occurrence deux car la courbe est croissante puis 
décroissante. 

 

7.1 Relation signal – relaxation  

La relation signal et relaxation R1 est complexe et non linéaire. Elle dépend du schéma 
d’impulsion et permet de d’exprimer la magnétisation à l’origine du signal comme une 
fonction croissante de la relaxation R1=1/T1. D’autres paramètres interviennent également 
comme la relaxivité du PdC ��, l’angle de bascule de l’onde RF �, le TR, le TE, la densité 
protonique ρ…(146). Néanmoins, la mise en forme de l’équation n’est pas toujours évidente 
(93), notamment en cas d’imagerie parallèle, de méthodes de remplissage particulière de 
l’espace k ou encore lors de séquence avec saturation de la graisse (2). Pour les séquences 
SGE l’équation du signal est suivante(93) : 

 T 5 3 p sin  ��� 1 8 _`��/� 1 8 cos��� p _`��/�  7-1 

avec  3 5 £ p ¤ p _  �`¥¦¥§p �
 7-2 

Où £ est le gain du système. L’utilisation du rehaussement g���� permet de réduire le nombre 
d’inconnus (car 3 disparaît), le degré d’imprécision dans le calcul de la concentration, le bruit 
de l’image et cela rend la quantification moins sensible aux inhomogénéités de champ.  

 $é"1Q��_3_M� g���� 5  �T ��� 8 T �0�� T �0�⁄  7-3 

Où T ���est le signal d’un voxel à un instant t et T �0� le signal avant injection à � 5 0 
avec ��0� 5 0.  
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7.2 Relation relaxation – concentration  

En milieux homogène aqueux, il est admis que la vitesse de relaxation R1=1/T1 est 
directement proportionnelle à la concentration du Gd (53, 164). Cette relation linéaire, dépend 
de la vitesse de relaxation du tissu avant injection R1(0) et est déterminée par une constante 
appelée « relaxivité » r1. Celle-ci représente la capacité avec laquelle un PdC paramagnétique 
augmente la vitesse de relaxation des protons du milieu. C’est une caractéristique qui dépend 
de la force du champ magnétique, de la nature physique du PdC et de la nature physico 
chimique du tissu (165). La linéarité de cette relation est une hypothèse intrinsèque à la quasi 
totalité des premiers modèles pharmacocinétiques développés en DCE-MRI et elle prend la 
forme suivante : 

 $� ��� 5 �� � ��� X $� �0� 7-4 

Où � ��� est la concentration du Gd dans le milieu évoluant dans le temps, R1(0) et R1(t) 
vitesse de relaxation longitudinale des protons de l’eau du milieu, respectivement avant et au 
temps t après injection de Gd. On peut aussi utiliser l’équation 7-4 en remplaçant R₁ par 1/T₁. 

 1A₁ 5  1A� �<� X  �₁ �� 7-5 

De la même manière il a été montrée, que dans le sang, cette relation prend une forme 
linéaire, similaire à l’équation 7-4 (166): 

 $�! �t� 5 ��©. �1 8 #'���� �t� X $�! �0� 7-6 

Où « b » est utilisé pour « blood »,  « p » pour le plasma et « #'� » pour l’hématocrite qui est 
égale à 0,45 chez l’homme dans les gros vaisseaux (167). Après injection du Gd, le signal 
généré par le raccourcissement du temps de relaxation des protons de l’eau nécessite ces 
derniers soient en contact avec le centre paramagnétique du PdC. En milieu homogène 
aqueux, cela ne pose pas de problème, la durée moyenne de liaison des molécules d’eau au 
Gd est très rapide, inférieure à 10⁻⁷s, ce qui permet théoriquement à toutes les molécules 
d’eau de participer au signal. 

Néanmoins, dans un milieu inhomogène, comme le tissu ou le sang, plus de la moitié 
des molécules sont intracellulaires, ce qui nécessite qu’elles soient transportées vers le milieu 
extracellulaire pour participer au signal. La vitesse avec laquelle ces molécules d’eau sont 
transportées influe sur la quantité de protons participant au signal. Si cette vitesse est très 
élevée (très supérieure à la durée moyenne de contact des molécules d’eau avec le Gd), tout se 
passe comme s’il n’existe qu’un seul milieu, l’équation linéaire est alors vraie. C’est le cas 
aussi dans le sang car la vitesse de transport en dehors des globules rouges est très élevée 
(166). Ce régime d’échange rapide transmembranaire est appelé dans la littérature FXL (Fast-
Exchange Limit) dont les expressions sont représentées par les équations 7-4, 7-5 et 7-6 (167-
170). Dans un tissu, après injection, une partie du Gd diffuse vers l’EES. Par analogie à 
l’équation 7-4 et si le milieu EES est considéré comme totalement homogène, on peut écrire 
l’équation suivante : 
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 $�� �t� 5 ��«. K��� �t� X  $�« �0� 7-7 

Où « e » est utilisé pour l’EES et K� représente la fraction des molécules d’eau du tissu situées 
dans l’EES. Pour que l’équation précédente soit vraie, il est nécessaire que la vitesse 
d’échange des molécules d’eau entre le compartiment intracellulaire et extracellulaire (IEC) 
soit très rapide. Lorsque la concentration du Gd dans un tissu est nulle, le système peut être 
considéré en FXL. L’un des corolaires de cette hypothèse est que le temps de transit moyen 
(τi) des molécules d’eau dans une cellule est restreint à 0. Ce qui va à l’encontre de 
nombreuses années de recherche sur la perméabilité membranaire. Dans ces études, on 
retrouve des valeurs de τi comprises entre une centaine de millisecondes et quelques secondes 
(169, 170). Après injection de Gd, il a été montré que dans les tissus, l’hypothèse FXL était 
responsable d’erreurs dans le calcul des courbes de concentration et amenait 
systématiquement à une sous estimer d�-�./  et %� d’un facteur de deux à trois (167(169). En 
effet, lorsque sa concentration augmente, la vitesse de relaxation des protons s’accélère, 
responsable d’un raccourcissement de la fenêtre temporelle durant laquelle les protons 
peuvent entrer en contact avec le Gd pour participer au signal. Donc, pour que le système 
puisse être considéré en FXL, il faut que la vitesse de contact des protons avec le Gd et la 
vitesse d’échange des protons IEC soient plus grandes que la vitesse de relaxation des 
protons. Mais, ce n’est pas le cas car le Gd n’a aucun effet sur ces dernières. Cela signifie que 
lorsque la concentration du Gd augmente, les protons IEC n’arrivent pas tous à entrer en 
contact avec le Gd pour participer au signal dans la même fenêtre temporelle. Cela donne 
l’impression que la vitesse d’échange IEC des molécules d’eau est ralentie (167-170). Par 
analogie à la vitesse d’obturation en photographie, l’inverse du temps pendant lequel les 
protons peuvent entrer en contact avec le Gd pour participer au signal définit la vitesse 
d’obturation relaxographique ou « shutter speed » (T)⁻¹ telle que : 

 �T�`� 5 ��� p C« �t� X R�« �0� 8 R�  7-8 

Où R� est la vitesse de relaxation des protons intracellulaires. Cette équation montre que la 
vitesse d’obturation augmente avec la concentration en Gd. Elle peut être comparée  à la 
constante , , qui est l’inverse du temps de vie moyen « 9 »  des molécules d’eau intra et 
extracellulaire : 

 , 5  9`� 5  92̀ � X τ«̀ �  7-9 

avec 92 et 9� les durées de vies moyennes  respectives des molécules d’eau dans les secteurs 
IEC.  

- Quand la concentration du Gd de l’EES est nulle C«�0� 5 0, le temps de relaxation des 
protons est grand, la vitesse d’obturation est petite et très inférieure à k,  le système est 
donc en FXL. 

- Si la concentration du Gd C«�t ) augmente, le temps de relaxation diminue et la vitesse 
d’obturation augmente mais reste inférieure à ,. À partir d’une certaine concentration, la 
relation 7-7 devient non linéaire. Le système n’est plus en FXL mais entre dans un 
régime d’échange rapide ou « FXR » (Fast Exchange Regime). 
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- Si C«(t) continue de croitre, la vitesse d’obturation atteint un seuil où elle devient égale à 
k, c'est-à-dire que le temps de relaxation des protons a atteint une valeur proche de celle 
de la durée de vie moyenne des molécules au sein des compartiments. Le système  sort du 
« FXR » et entre alors dans un régime d’échange lent ou « SXR » (Slow-Exchange 
Regime). Dans ces deux derniers cas,  l’équation  7-7 devient non linéaire et prend une 
forme complexe (167-170).  

En utilisant le modèle de Tofts et Kety, si on incorpore explicitement la durée de vie 
moyenne des molécules d’eau et leur vitesse d’échange dans la  relation relaxation - 
concentration, un modèle plus précis est obtenu, nommé BOLERO pour « BOLus Enhanced 
Relaxation Overview » (167-169). Ces échanges de molécules d’eau entre secteurs ont 
également un impact en imagerie de diffusion (171) et en ASL (172). Le terme « BOLERO » 
est utilisé pour souligner le fait que les échanges transmembranaires des molécules d’eau sont 
un facteur déterminant de la forme de la courbe du bolus. La vitesse d’obturation peut 
également être intégrée dans une approche par région de référence (168). Néanmoins, le 
modèle BOLERO exclue toute participation au signal des protons provenant du secteur 
plasmatique. Des efforts ont donc été fournis pour prendre en compte les échanges des 
molécules d’eau entre l’espace intravasculaire plasmatique IVPS et l’EES. Le modèle qui en 
découle est nommé BALDERO pour « Blood Agent Level Dependent and Extravasation 
Relaxation Overview » (173). En Comparant ces deux modèles (BOLERO et BALDERO) au 
modèle Kety (où la relation entre relaxation et concentration est linéaire), il a été montré qu’il 
y a deux erreurs principales dans l’utilisation d’une relation linéaire, la première est 
l’apparition d’un décalage temporel spécifique de la courbe du bolus (167, 174) et la seconde 
est une sous-estimation systématique des paramètres d�-�./  et %� qui croit avec la dose (167, 
174). Mais, ces études suggèrent également qu’à des doses faibles, la relation linéaire reste 
pertinente. L’utilisation de telles doses reste problématique car elles rendent la détection du 
rehaussement difficile. Les données de la littérature sur l’efficacité en pratique clinique des 
ces modèles restent débattues. Néanmoins, certains ont montré que le modèle BOLERO était 
supérieur au modèle de Kety pour la mesure des paramètres quantitatifs (167) notamment 
dans la prostate (175) mais que le modèle BALDERO n’apportait rien de plus que BOLERO 
(173). En effet moins de 5% des molécules d’eau d’un tissu sont en intravasculaire et leur 
omission n’a pas d’effet si ,�-�./ est supérieure à 0,3 min⁻¹ (173). 

 

7.3 Autres  

D’autres méthodes existent pour calculer les courbes de concentration. La plus simple 
est de mesurer les variations de signal et de relaxation dans un fantôme contenant une gamme 
croissante de concentrations de Gd (176, 177). L’inconvénient est que cette calibration doit 
être effectuée pour chaque séquence. Certains ont proposés d’utiliser la corrélation du champ 
magnétique pour calculer les courbes de concentration. Il a été montré qu’en milieu cellulaire 
ex vivo, cette méthode était plus précise que la relation linéaire en FXL (178), mais elle n’a 
pas été comparée aux méthodes BOLERO ou BALDERO. D’autres utilisent des séquences 
calibrées en écho de gradient, optimisées de telle sorte que le signal varie linéairement avec la 
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concentration du Gd et avec la même échelle, permettant de s’affranchir d’une conversion du 
signal en concentration. La concentration en DTPA-Gd est alors directement proportionnelle à 
la vitesse de relaxation longitudinale R₁=1/T₁. Dans ce cas, l’utilisation d’une méthode par 
région de référence pour calculer l’AIF est un moyen habile pour éviter de calculer une 
cartographie T₁₀ (179). 

7.4 En résumé  

La méthode la plus rependue, même si elle est responsable d’une sous-estimation des 
paramètres, est de considérer le système en limite d’échange rapide FXL, d’intégrer la relation 
linéaire entre relaxation et concentration (équation 7-5), dans l’équation du rehaussement de 
signal (équation 7-3) dédiée à une séquence en SGE (équation 7-1) pour obtenir : 

 g(�) 5 _  �-§p®���p�¯� p 1 8 _`[`° 8 cos��� p _`[ 8 _`x[`°1 8 _`[ 8 cos��� p _`[p° 8 _`x[`° 8 1 7-10 

avec S 5 A$/A��0� 7-11 

et ± 5 �� p ���� p A$ 7-12 

Où r1 et r2 sont  respectivement la relaxivité longitudinale et transversale du PdC, dont les 
valeurs retrouvées dans la littérature pour le DTPA-Gd sont r1 = 4.5s-1mM-1 et  r2 = 5.5s-1mM-

1, mesurées en milieu aqueux homogène à 20° dans un champ de 1,5T C64D. Pour chaque 
produit r1 et r2 sont différents et sont généralement fournit par le fabriquant. On peut alors 
remarquer que les seules inconnues restantes sont C(t) et T1(0). 

8 Cartographie T₁₁₁₁((((0�0�0�0� 

Il est nécessaire de connaitre la valeur T1(0), qui est la valeur initiale du T1 avant 
injection du Gd,  pour diminuer le nombre d’inconnus de l’équation 7-10 et calculer de façon 
fiable les courbes Ct(t). Plusieurs méthodes de calcul existent. La plus simple est d’attribuer 
une valeur arbitraire, approximant les valeurs du tissu sain mais cela amène systématiquement 
à des erreurs dans le calcul des paramètres (138, 164).  

La seconde, dont les résultats sont peu reproductibles, utilise une méthode de calibration 
pour estimer le T1 (180), telle que  celle de Cron et al (180) qui ont décrit deux méthodes de 
calibrations pour des séquences en écho de gradient 2D. La première se base sur le signal 
avant injection et la seconde dit méthode « Bookend » se base sur le signal avant et après 
injection. Le principe en est le suivant, l’équation modélisant le signal pour des séquences en 
écho de gradient 2D est: 
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 T(A₁� 5 S �A₁� 7 sinC� �³�D^B
`B ´1

8 g� µ1 8 cosC� �³�D¶µ1 8 µcosC� �³�D¶·¶1 8 cosC� �³�D ¸ :³ 

8-1 

Où g� 5 _`�� �₁� , N est le nombre de phases d’encodage. � �³� est le profil de coupe 
théorique, qui peut être calculé en résolvant les équations de Bloch adaptée aux séquences 
SGE 2D et �^ �³� est le profil de coupe réel qu’on peut mesurer. P(T1) est une fonction 
linéaire de T1, qui peut être déterminée expérimentalement et qui prend en compte les 
inexactitudes de l’équation de signal telles que les différences entre ��³� et �^�³� . Le but est 
de déterminer la fonction P(T1) qui servira à déterminer le T1 à partir du signal. 

- Avec la méthode qui se base uniquement sur le signal avant injection, la fonction P(T1) 
est considérée comme constante et est calculée en divisant le signal S(T1) par l’intégral 
du second membre l’équation 8-1.  

- Avec la méthode qui se base sur le signal avant et après injection, la fonction P(T1) n’est 
plus considérée comme constante et est déterminée à l’aide P(T1)pré et de P(T1)post grâce 
la relation suivant : 

 S�A�� 5 S< X 3A� 8-2 

Où S< 5  S�A�KP���A�K�é 8 S �A�K�é�A�KP��A�K�é 8 A�KP��  8-3 

Et 3 5 S�A�K�é� 8 S �A�KP���A�K�é 8 A�KP��  8-4 

 

Une étude sur fantômes a  montré qu’avec cette méthode il existait une surestimation 
moyenne d’environ 10% du T1 (180). En 2004, Cron et al(181) en comparant les deux 
méthodes ont montré que la méthode « Bookend » améliorait le calcul des courbes de 
concentration tissulaire et des paramètres pharmacocinétiques (g. +� et %�), avec une 

meilleure sensibilité et une meilleure spécificité pour distinguer pathologie tumorale et 
bénigne mammaire. Néanmoins, cette étude n’est réalisée que sur 14 patientes. De plus, 
l’inconvénient majeur de cette technique est le temps d’acquisition  important (10 min par 
séquences) car l’onde de radiofréquence est de type de saturation récupération adiabatique. 

  

8.1 Principe général de mesure du T1 

Les cartographies T1(0) permettent de calculer la valeur précise de la relaxation R1 de 
chaque voxel et la représente sous forme d’une image où la valeur de chaque voxel 
correspond aux valeurs du T₁ ou R1. Le temps de relaxation longitudinale T1 est défini par 
l’équation de Bloch, en l’absence de toute onde de radiofréquence (RF) selon l’équation 
suivante: 
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 :@¹ ���:� 5 @< 8 @¹ ���A�  
8-5 

Où @¹ est la magnétisation longitudinale, 
&º» ���&�  la dérivée de la magnétisation dans le temps 

et @< la magnétisation initiale à l’équilibre. C’est une approche expodentielle de la 
magnétisation longitudinale, dont il est possible de suivre l’expression après chaque 
impulsion. Après une onde RF dont l’angle de bascule (�) est de valeur θ, la solution est : 

 @¹��� 5 @< X  �@<�0^� 8 @<�_`� � ⁄  8-6 

avec  @¹�0^� 5 @¹�0`� (P� ¼ 8-7 

où @¹�0^� et @¹�0`� sont les valeurs de @¹ juste avant et après de l’application de l’onde 
RF. Pour une application répétée d’ondes RF distante d’un intervalle TR, la magnétisation 
longitudinale @¹�TR� est égale à @¹�0`�. La solution à l’état d’équilibre (c’est à dire après 
au moins 5 répétitions de l’onde RF) pour @¹�0`� est : 

 @¹�0`� 5 @½ 1 8 _`�� � ⁄
1 8 (P� ¼_`�� � ⁄  

8-8 

Le signal est également proportionnel à la magnétisation transversale@¾¿���, tel que : 

 @¾¿��� 5 @¹�0`� �zM ¼ 5 @½ 1 8 _`�� � ⁄
1 8 (P� ¼_`�� � ⁄ �zM ¼ 

8-9 

Il est alors possible de mesurer avec précision la valeur du T1 de chaque voxel d’une image, si 
on connait l’équation qui modélise le signal et les paramètres de la séquence. Les méthodes de 
calcul du T1 décrites sont nombreuses et dépendent de la séquence utilisée. Le T₁ peut être, 
calculé seul ou associé à d’autres paramètres tels que le B₁, le T₂… Les quatre principales 
approches sont l’utilisation de séquence en inversion récupération (IR), en saturation 
récupération (SR), en écho de gradient (EG) et les autres qui utilisent par exemple des 
séquences de type Look-Locker (LL)(138). Il a été montré que les séquences en IR et LL sont 
les plus précises (182). Néanmoins, l’émergence récente de nouvelles techniques DESPOT1 
(Driven Equilibrium Single-Pulse Observation of T₁) semblent être plus performantes mais 
également très longues (183). 

 

8.2 Séquence en inversion récupération  

Les séquences en IR ont été les premières techniques utilisées pour calculer le T1 (52, 
182, 184). Elles utilisent un module de deux ondes RF séparées par un temps d’inversion TI. 
L’angle de bascule de la première impulsion est de ¼� 5 180° et l’angle de la seconde 
impulsion est ¼x 5 90°. La magnétisation longitudinale juste avant la seconde 
impulsion@Â�2`� est donnée par l’équation suivante: 

 @Â�2`�  5 @< �1 8 2_`�Ã � ⁄ 8 _`�� � ⁄ � 8-10 
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En maintenant un TR fixe et en faisant varier le TI, il est donc possible d’avoir une courbe de 
signal qui est ajustée par cette équation. Les séquences en IR font office de gold standard car 
elles sont les plus précises (182). Elles permettent de réduire les inhomogénéités de champs 
T1 et les imperfections du profil de coupe, grâce à l’application d’une onde d’inversion à 180° 
avant l’onde RF excitatrice de 90°. Leur inconvénient est d’être chronophage, à cause de la 
nécessité d’attendre entre chaque impulsion de 180° une durée de 5 fois le T1. Les séquences 
en IR rapides ne respectent pas cette règle, ce qui permet de gagner du temps (208, 209). 
Même s’il est possible de réduire le temps d’acquisition, celui-ci reste important. Par 
exemple, 6mn environ pour 12 coupes de 4mm toute les 4mm, pour des séquences TESO-
IRFSE (Time-Efficient Slice Ordering) (185). Il existe d’autres techniques pour accélérer le 
temps d’acquisition, comme l’utilisation d’un module EPI (Echo Planar), RARE (Rapid 
Acquisition with Relaxation Enhancemen) ou FLASH ( Fast Low Angle Shot) (93, 186). Les 
séquences IR-EPI et MS-IR-EPI (multislice) n’ont pas d’effet sur la magnétisation 
longitudinale mais les artéfacts habituels du module EPI (images floues, distorsions, faible 
RS) dégradent la qualité des images et des mesures (186). L’utilisation d’une séquence SE 
rapide telle que la séquence RARE nécessitent de prendre en compte les effets de l’impulsion 
de refocalisation de 180° sur la magnétisation longitudinale. De plus, son utilisation reste 
limitée en raison de l’énergie importante déposée dans les tissus (138). Les séquences en EG 
avec une pré-impulsion d’IR sont pondérées en T1 et sont plus rapides que les séquences SE. 
Elle permettent d’acquérir une carte T1 en 4 minutes avec une erreur estimée à 4% (149). 
Néanmoins, l’utilisation de séquence en EG de type FLASH doit être évitée car la 
magnétisation longitudinale est perturbée par l’utilisation de petits angles de bascule (138).  

 

8.3 Séquence en saturation récupération  

L’application répétée d’ondes RF de 90°, souvent avec un module SE, transforme 
l’équation 8-9 en : 

 @¾¿(�) 5  �1 8 _`�� � ⁄ � 8-11 

Le T1 est alors  calculé à partir du signal de plusieurs acquisition de la même séquence en SR 
dont on fait varier le TR (187, 188). L’utilisation de deux TR différents, permet de déterminer 
le T1 à partir du rapport des signaux. Le choix des TR conditionne la précision et elle est 
maximale lorsque le premier TR est proche du T1 du tissu et lorsque le second TR est trois 
fois plus grand que le T1 du tissu. L’utilisation de trois TR améliore l’exactitude de mesure,  
cela permet de construire une courbe de signal qui est ajustée par l’équation 8-11 pour 
déterminer le T1. Comparée aux autres techniques, elle est moins efficace et reste 
chronophage (138, 189). Mais, elle est particulièrement bien adaptée à l’imagerie avec 
synchronisation où le TR n’est pas connu (190). 
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8.4 Séquence en Echo de Gradient avec destruction de l’aimantation 

transversale  

L’utilisation de séquences SGE 3D avec différents angles de bascules est la technique la 
plus rependue pour obtenir rapidement une cartographie T1. En effet, le raccourcissement du 
TR, permet de diminuer le temps d’acquisition sans pour autant pénaliser le SNR, qui reste 
supérieur aux autres séquences (93). On obtient alors une série de n volumes (n est le nombre 
d’angle de bascule), chacun avec un angle de bascule différent. Pour chaque voxel, on obtient 
un groupe de n intensités de signal différentes, à partir desquelles une courbe est construite 
(Figure 8-1). Cette dernière est alors ajustée par l’équation du signal dédié pour les séquences 
SGE pour calculer les inconnues S0 et T1: 

 T 5 T½ p sin  ��� 1 8 _`��/� 1 8 cos��� p _`��/�  
8-12 

Où S0 est considéré comme constant.  

Plus le nombre d’angle de bascule est important, plus le temps d’acquisition est 
prolongé, le calcul complexe et la cartographie précise. Il a été montré que l’utilisation de 
deux angles de bascules diminue le temps d’acquisition et simplifie le calcul mais dégrade la 
précision des résultats, même en optimisant au maximum les paramètres (191). Néanmoins, 
dans le cas où les valeurs recherchées sont proches l’une de l’autre, deux angles de bascules 
suffisent (138). Si par contre le tissu est hétérogène avec une gamme de T1 large, l’utilisation 
de trois angles de bascules est un bon compromis, l’erreur de mesure y est de moins de 5% et 
le temps d’acquisition est généralement inférieure à la minute pour les trois angles de bascule 
(192-194). 

Cette méthode, comme beaucoup d’autres, est altérée par la dispersion de l’angle de 
bascule, amenant à des erreurs de mesure du T1 (187). Il ne faut donc jamais faire l’hypothèse 
que la valeur nominale de l’angle de bascule (déterminée lors de l’acquisition) et la valeur 
réelle sont identiques. En effet, � varie dans la coupe (plan xy) à cause des inhomogénéités du 
champ B1  et à travers la coupe (axe z) à cause des imperfections du profil de coupe (189).  

Plusieurs approches existent pour corriger ou prendre en compte la variation de �. Le 
plus simple est d’acquérir les images en 3D, ce qui réduit les imperfections du profil de 
coupe et de corriger la variation de � dans la coupe, par l’acquisition d’une cartographie B1 

(189, 195, 196). Sinon d’autres méthodes existent : 

- la première est d’utiliser � comme un paramètre inconnu et de calculer sa valeur en 
même temps que le T1 par ajustement mais l’incertitude de mesure augmente avec 
cette méthode (138) ;  

- la deuxième est de calculer la variation de l’angle de bascule et de la corrigée, cela 
peut être réalisée avec des acquisitions en IR durant lesquelles des angles de bascules 
croissants sont appliquées proche du TI(138) ; 
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- la troisième est de résoudre le problème à la source en utilisant une onde RF idéale de 
type adiabatique, moins sensible à la puissance de l’onde RF. Cela permet d’avoir un 
champ B1 plus homogène et un meilleur profil de coupe, notamment pour les 
séquences sans module d’IR (138). 

 

Figure 8-1 : capture d’écran d’un logiciel développée au sein de l’unité U703, permettant de calculer la carte 
T₁₀ en DCE-MRI de la prostate, à partir de trois séquences en écho de gradient T1 avec trois angles de bascules 
différents (3, 10 et 17°). En haut, sont représentées, les trois images acquises avec un angle de 3 à droite, de 10° 
au milieu et de 17° à gauche. En bas à droite, en noire est représentée la courbe reconstituée pour trois angle de 
bascule et en rouge la courbe d’ajustement de l’équation 8-12 .  

 

8.5 Autres 

La technique DESPOT calcule le T1 en utilisant la méthode des angles de bascules 
multiples avec des séquences SGE, dont l’erreur est estimée à 7%. Il a été montré, que si les 
angles de bascules sont optimisés, deux acquisitions seulement suffisent pour obtenir une 
bonne précision. La méthode implique également la réalisation d’une séquence SSFP (Steady 
State Free Precession) permettant de calculer la cartographie T2 (183, 197). La version 
mcDEPOST (multicomponent) permet de prendre en compte les inhomogénéités des champs 
B0 et B1 et d’améliorer le calcul des cartes T1 et T2 au prix d’une augmentation significative 
du temps d’acquisition (189). 

Les séquences Look-Locker permettent l’acquisition d’une carte T1 de très bonne 
qualité, similaire à celle en IR (182, 189). Le principe est d’appliquer une série de gradients 
de lecture de petit angle lors de la récupération de la magnétisation après une onde 
d’inversion. Diverse variantes existent, en 2D ou 3D, avec un module EPI (186) ou 
FLASH(184, 186) permettant d’accélérer la séquence (138). La durée d’acquisition est 
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supérieure aux séquences SGE mais reste inférieure à 10 minutes. L’un des avantages est qu’il 
possible de calculer en même temps la cartographie du champ magnétique statique et de 
l’angle de bascule si celui est considéré comme inconnu (198). 

9 Fonction d’entrée artérielle  

L’AIF est l’acronyme de « arterial input function » traduit par fonction d’entrée 
artérielle. Il est recommandé d’utiliser ce terme uniquement lorsqu’on fait référence à la 
concentration artérielle totale du PdC dans le vaisseau alimentant le tissu étudié �! ���. Elle 
permet de déterminer la concentration plasmatique artérielle �� ���, telle que ����� 5  �! ���/ �1 8 #'��. L’AIF et  �� ��� sont également à différencier de la concentration du Gd dans le 
compartiment plasmatique qui échange directement avec l’EES. Les plus part des théories 
cinétiques supposent que ����� Ä  �� ���, alors que la forme de �� ��� est différente avec un 

pic moins prononcé et décalé par rapport à �����, témoignant de la dispersion et du retard du 
bolus secondaire à son passage dans le réseau vasculaire (127, 199, 200). L’AIF est le reflet 
direct de l’état hémodynamique du patient, elle influe directement sur les courbes de 
rehaussement tissulaire����� et est indispensable dans le processus de quantification (201). 
Néanmoins, sa mesure reste un véritable challenge, diverses techniques ont été décrites. Une 
mauvaise estimation introduit des erreurs dans le calcul des paramètres. Même s’ils sont 
intriqués, deux aspects de l’AIF sont à prendre en compte ; la façon de récupérer les courbes ����� à partir des données et la modélisation mathématique de ces courbes. 

 

9.1 Détermination de l’AIF 

9.1.1 Standard ou dérivée d’un groupe 
 

Compte tenu des difficultés techniques pour mesurer directement l’AIF à partir des 
images, il a été proposé d’utiliser une AIF standard, utilisable chez tous les patients. Cette 
AIF peut être empirique (202) ou dérivée de la moyenne des AIF individuelles mesurées dans 
un groupe de patients telle que : 
- la forme bi expodentielle décroissante de Weinmann et al (54), reprise par Tofts et al (52, 

54) en 1991, qui est la moyenne des courbes de décroissance de la concentration 
plasmatique du DTPA-Gd échantillonnées par prélèvements artériels itératifs chez 20 
sujets sains;  

- celle proposée par Parker et al (203), qui est  la moyenne des AIF de 23 patients atteints 
de cancers abdomino-pelviens, où �!��� est mesurée soit au niveau de l’aorte 
descendante soit au niveau des artères iliaques, permettant de réalisée une moyenne de 67 
courbes, modélisées par deux gaussiennes modulées par une expodentielle et une fonction 
sigmoïde. D’autres modélisations existent, nous les verrons plus loin (204, 205). 
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Du point de vue théorique, l’AIF standard est peu satisfaisante car l’hémodynamique de 
chaque patient est singulière et devrait être prise en compte pour obtenir les paramètres 
pharmacocinétiques les plus précis. Néanmoins, c’est une méthode d’utilisation simple qui 
évite toutes les erreurs de mesures liées à la mesure directe de l’AIF. De plus, quelques études 
(limitées en nombre de patients) ont montré une bonne corrélation entre les paramètres 
pharmacocinétiques ,�-�./ et %�, obtenus avec une AIF individuelle et ceux obtenus avec une 

AIF moyenne (206). Alors que d’autres ont montré que la variabilité entre AIF moyenne et 
individuelle pouvait être importante et induire des inexactitudes dans le calcul des paramètres 
(205, 207). Mais, les paramètres calculés à partir d’une AIF moyenne sont plus reproductibles 
pour des données à basse résolution temporelle et leur répétabilité est meilleure qu’avec 
certaines autres méthodes, c’est pour cela qu’elle est recommandée lorsque l’AIF individuelle 
est difficilement mesurable (2).  

9.1.2 Mesure Directe 
 

La mesure directe de l’AIF, consiste à échantillonner le signal dans le vaisseau 
vascularisant le tissu d’intérêt et à le transformer en une courbe �!���. C’est théoriquement la 
meilleure méthode. Néanmoins, elle reste difficile en raison des difficultés techniques à 
échantillonner correctement un signal issu d’une petite structure en mouvement, dont la 
variation est très importante et très rapide.  

La première des contraintes est évidemment d’avoir vaisseau dans le champ de vue. 
L’injection en bolus a pour but d’avoir une AIF la plus courte possible avec une montée en 
concentration la plus rapide, ce qui nécessite un échantillonnage à haute résolution temporelle 
(102, 146). De plus, la séquence doit être capable d’encoder de grandes variations de 
concentration du Gd, sans perte de sensibilité, notamment à haute concentration où des effets 
de saturation du signal existent souvent. A ces concentrations élevées, la baisse de signal liés 
à l’effet T2

* devient problématique (208). Pour la minimiser, le temps d’écho doit être le plus 
petit possible, sinon il est possible de l’intégrer dans le calcul des courbes �!��� grâce à une 
acquisition multiécho (86). Les effets de flux et les inhomogénéités du champ B1 sont 
responsables d’erreurs dans le calcul de la cartographie T1(0) et d’une surestimation des 
courbes �!���. L’utilisation de séquence 3D et l’optimisation de l’angle de bascule permet de 
les atténuer (58, 147, 209, 210). Il a été montré que la prise en compte des effets de flux dans 
la mesure directe de l’AIF, améliorait significativement le calcul des paramètres (211, 212).  

Le choix du vaisseau et sa position dans l’image sont capitales, en raison d’une plus 
grande importance des effets de flux et des inhomogénéités du champ B1 en périphérie de 
l’image. De plus, la position dans le volume est également importante, il est conseillé de ne 
pas tenir des premières coupes pour atténuer les effets de flux. Robert et al (147), en utilisant 
des séquences en EG 3D, a montré que si le vaisseau servant à mesurer l’AIF était situé en 
bordure de l’image, les paramètres pharmacocinétiques étaient sous-estimés de plus de 90%. 
Alors que s’il était situé au centre de l’image, les erreurs étaient minimes. Ils ont également 
montré que l’utilisation d’un T1(0) arbitraire ne corrigeait pas les erreurs liés aux effets de 
flux et aux imperfections du profil de coupe. Bien au contraire, l’AIF était sous-estimée et les 
paramètres pharmacocinétiques surestimés de plus de 500%. Chen et al (213) ont quand à eux 
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montré que la taille du vaisseau devait être la plus grande possible afin de diminuer les effets 
de volume partiel, d’autant plus que le SNR est généralement faible dans les vaisseaux, à 
cause des effets de flux et des artéfacts de battements (147). 

L’AIF [ �! ���] permet de déterminer les courbes  �� ��� et �� ���, leurs formes sont 

différentes avec un pic moins haut et une base plus large et décalé dans le temps témoignant 
respectivement de la dispersion et du retard du bolus du PdC secondaire à son passage dans le 
réseau vasculaire. Le retard du bolus peut être pris en compte facilement, alors qu’il n’existe 
pas de méthodes pour modéliser la dispersion du bolus dans le lit capillaire (127, 199, 200).  

Pour s’affranchir des problèmes techniques liés aux hautes concentrations en Gd, il a été 
proposée des mesurer l’AIF avec un pré-bolus (69, 147). Le principe est de réaliser une 
acquisition dédiée à la mesure de l’AIF, généralement en 2D pour diminuer au maximum la 
RT et en injectant une faible dose de Gd pour d’éviter les effets de saturation du signal et 
l’effet T2

*. La séquence de perfusion habituelle est réalisée secondairement avec le Gd restant, 
en ayant pris soin de laisser un certains temps entre les deux acquisitions car  il a été montré 
que le pré-bolus pouvait fausser le calcul des paramètres (147). Roberts et al (147) ont montré 
que la technique du pré bolus améliorait la quantification des paramètres lorsque la RT de 
l’imagerie de perfusion était supérieure à 9s. Zheng et al (190) ont quand à eux proposé une 
technique de pré bolus permettant en plus de s’affranchir des artéfacts de flux. Cela consistait 
en la  réalisation d’une séquence de pré bolus mono-coupe 2D dont la RT était inférieure à 1s, 
acquise avec synchronisation cardiaque pendant la phase de diastole.  

Compte tenu de la complexité pour mesurer directement l’AIF en DCE-MRI, il a été 
proposé de la mesurer en DCE-CT où la relation entre signal et concentration est linéaire, la  
RT inférieure à la demi-seconde et la résolution spatiale excellente(214). Néanmoins,  
l’irradiation est non négligeable et le délai séparant l’acquisition de l’AIF au scanner et la 
séquence de perfusion en DCE-IRM est problématique car l’AIF peut se modifier. 

En DCE-MRI, les techniques de mesure de l’AIF se base habituellement sur l’amplitude 
du signal,  une autre possibilité consiste à utiliser la phase du signal (215, 216). Les séquences 
de DCE-MRI ne sont pas modifiées. Les avantages par rapport aux techniques traditionnelles 
sont multiples. Tout d’abord la phase est directement proportionnelle à la concentration du Gd 
ce qui évite la relation signal-concentration non linaire habituelle. De plus, c’est une méthode 
relativement insensible aux inhomogénéités du champ B1, aux effets de flux et aux effets de 
susceptibilité T2

*. Il a été montré que son utilisation améliorait la répétabilité des mesures de ,�-�./ et d’autres ont montré qu’il existait une bonne concordance entre les valeurs ,�-�./ du 
tissu prostatique calculées avec une AIF de phase et une AIF mesurée en scanner (217-219). 

La mesure directe de l’AIF peut être réalisée manuellement, l’opérateur place une ROI 
dans le vaisseau de son choix, la moyenne ou la médiane des signaux est alors utilisée comme 
AIF. Cette méthode peut amener à un manque de reproductibilité des mesures et de calculs 
des paramètres. Des méthodes semi automatisées ou automatisés ont donc été développées, 
permettant ainsi de diminuer la variabilité inter et intraopérateur. Différentes techniques 
existent, en 2D (203) ou en 3D (220), la plupart détermine l’AIF en analysant les 
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caractéristiques des courbes des voxel du vaisseau : temps d’arrivée au pic, amplitude du pic, 
raideur de la pente, initiale, la largeur du pic…(203, 220, 221) 

9.1.3 Mesure indirecte par région de référence avec ou sans déconvolution à l’aveugle : 
 

Une autre technique est d’extraire l’AIF non plus à partir du signal d’un vaisseau mais à 
partir d’un tissu qui est définit comme région de référence. L’AIF est donc déterminée 
indirectement à partir du signal d’un tissu de référence (RR – Région de Référence) en 
présupposant que le tissu de référence et le tissu d’intérêt (TOI pour Tissu of Interest) 
obéissent au même modèle, que les paramètres ,?ÅÆÇÈ$$ et %� RR sont « normaux » et connus 
et que l’AIF est la même pour les deux tissu. En pratique, à partir du signal d’un tissu « sain », 
on détermine l’AIF en introduisant dans l’équation modélisant la concentration tissulaire du 
PdC des valeurs normales (extraites de la littérature) pour les paramètres ,?ÅÆÇÈ et %�. Il est 
possible d’utiliser une, deux ou plusieurs RR à partir desquels une AIF commune est extraite, 
puis réintroduite pour calculer les paramètres du TOI. Le modèle pharmacocinétique utilisé 
avec ce type d’approche que l’on retrouve le plus dans la littérature est celui de Tofts et 
Kermode (1, 52). Ces techniques ont montré une bonne reproductibilité (130, 179), une bonne 
répétabilité (222) et bonne corrélation avec les mesures directes (223, 224). Elles nécessitent 
une résolution temporelle inférieure à celle nécessaire pour effectuer une mesure directe 
(225). Néanmoins, elles ne fournissent pas l’AIF du TOI mais une approximation locale ou 
régionale. 

La première méthode décrite utilise le muscle comme région unique de référence et 
le considère comme « normal » (223). Les différentes hypothèses ne sont pas réalistes (61) et 
la reproductibilité reste faible (179). En effet, présupposer de la normalité d’un tissus en lui 
imputant des valeurs de ,?ÅÆÇÈ et %� obtenues dans la littérature (223) restent un point plus que 
discutable tout comme présupposer que le tissu de référence et le tissu d’intérêt ont la même 
AIF. Cela signifie en effet, que les deux tissus soient vascularisés par la même artère et que 
leur lit vasculaire possède les mêmes caractéristiques en termes de dispersion et de retard par 
rapport au bolus. Voici un exemple de modélisation avec une région de référence, appliqué au 
modèle  de Tofts (52) : 

 �� ���  5  ,�-�./�� ���  6 _`{���  
9-1 

 

  �� ���  5 4,�-�./ w 1z x
2y�

  _`�2� 8  _`{���3z 8  ,«f�  9-2 

pour le tissu 
RR  

�� ���$$ 5 4,�-�./$$ w 1z x
2y�

  _`�2� 8 _`{�����3z 8 ,«f$$�  9-3 
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 pour le 
TOI 

�� ���AÉÊ 5 4,�-�./AÉÊ w 1z x
2y�

  _`�2� 8  _`{���½Ã�3z 8  ,«fAÉÊ�  9-4 

Si on prend l’équation 9-3 de la RR, qu’on y injecte des valeurs reprisent de la littérature pour ,�-�./$$ et %�$$ (226), on peut alors déduire les paramètres 1z et 3z caractérisant l’AIF de 
la RR. Comme il est supposé que l’AIF est la même dans le tissu de référence et dans le tissu 
d’étude, il suffit de réintroduire les paramètres 1z et 3z dans l’équation 9-4 pour en déduire ,�-�./AÉÊ et ,«fAÉÊ. 

Les autres méthodes utilisent deux régions de références (131, 227) ou plusieurs 
régions de référence (224). Néanmoins, la méthode à deux tissus de référence ne peut être 
utilisée que dans les modèles pharmacocinétique qui exclue le volume plasmatique %�(131, 

168). On peut alors se servir de la moyenne ou de la médiane des AIF issues des régions de 
références. 

Plus récemment, des algorithmes de déconvolution à l’aveugle basés sur l’approche 
par région de référence ont été développés. Ils permettent de fournir simultanément l’AIF  et 
les paramètres pharmacocinétiques du tissu d’intérêt. Il n’est plus utile de sélectionner de 

région de référence  ou de reprendre des valeurs de ,?ÅÆÇÈRR , %�RR. La déconvolution à 
l’aveugle est contrainte grâce à une modélisation conjointe des courbes de concentration 
tissulaire du PdC et de l’AIF. Ces méthodes nécessitent des ressources informatiques 
importantes et prennent beaucoup de temps. Les études de simulations ont montré que l’AIF 
et les paramètres étaientt précis et non biaisés (129, 131).  

 

9.2 Modélisation   

L’une des premières modélisations de l’AIF, faite par Weinmann (54) utilise une forme 
bi-expodentielle décroissante (Cf. équation 4-25), reprise par Tofts et Kermode (52). Cette 
forme néglige totalement la phase ascendante du bolus et ne modélise que la phase 
descendante. Orton et al (204) ont comparé trois différentes formes d’AIF (expodentielle, 
fonction gamma et cosinus) et ses conséquences sur les paramètres estimés et ont montré 
qu’en fonction du modèle pharmacocinétique utilisé, les résultats variaient. Si la contribution 
au signal de la composante plasmatique était ignorée, il n’existait pas de différence 
significative entre ces trois formes. Néanmoins, si on prenait en compte la composante 
vasculaire, plus celle-ci était importante, plus les biais l’étaient aussi. D’autres modélisations 
plus compliquées ont été développées telles que la forme fonctionnelle à paramètres flexibles 
(228) ou encore le modèle à minimisation alternative (129) qui semble donner de meilleurs 
résultats. Le choix de la forme de l’AIF dépend également de la résolution temporelle, la 
forme bi expodentielle de Weinmann est suffisante à faible RT, sinon si à haute RT avec un  
premier passage du bolus échantillonné avec exactitude des modèles plus complexes peuvent 
être utilisés. 
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10 Conclusion 

L’analyse quantitative est un processus complexe, qui doit être réalisé avec attention. La 
précision et l’exactitude des paramètres calculés peuvent être altérées à chaque étape. Compte 
tenu de la variabilité des méthodes disponibles, il est difficile de comparer les résultats des 
différentes études, notamment en cas d’évaluation de nouveaux traitements. Des 
recommandations ont été publiées par un comité d’expert international concernant l’analyse 
quantitative dans les études précliniques d’évaluation de nouvelles molécules (2). A l’heure 
actuelle l’utilisation des paramètres pharmacocinétiques en routine clinique reste difficile et 
non validée. D’autant plus que peu d’outils sont disponibles (Cf. Annexe 12.8). Néanmoins, la 
quantification en DCE-MRI reste une technique séduisante pour l’évaluation de l’angiogénèse 
et les progrès avenirs, ainsi que les efforts de standardisation  pourront probablement l’amener 
à s’imposer comme outil de suivi et d’évaluation pronostic en oncologie.   

 
 

 
 
 
 
 

Comment Mesurer l’AIF 

Pas de vaisseau  Vaisseau visible : 

Bolus ou pré bolus 

Directe : 

Amplitude ou phase 
Déconvolution à 

l’aveugle  

Manuelle Automatisée  

 

Semi-automatisée  

Méthode de région de 
référence 

AIF moyenne  

Littérature/groupe 

Figure 9-1 : schéma résumant les différentes possibilités pour déterminer l’AIF en fonction de la présence 
ou non d’un vaisseau dans l’image.   
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12 Annexes 

12.1 Echographie de contraste 

L’échographie est une technique très répandue, facile d’accès, non irradiante et peu 
couteuse. Elle a bénéficié ces dernières années d’améliorations multiples avec l’émergence de 
nouvelles séquences, telles que l’imagerie harmonique et les séquences en inversion de phase, 
permettant une meilleure résolution spatiale et l’utilisation de produits de contraste 
ultrasonore (PCUS) non détectables en mode B. L’échographie de contraste n’est pas 
utilisable pour tous les organes, en raison de leur accessibilité aux ultrasons et de leurs 
caractéristiques acoustiques. Il existe une vingtaine de PCUS différents, avec des propriétés 
physiques et cinétiques (durée de vie, distribution) qui sont fonction de leur taille, du gaz 
qu’ils contiennent et du type de paroi. Ils mesurent entre 2 et 10 micromètres de diamètre et 
passent le lit capillaire pulmonaire, puisque ceux qui ne le passaient pas ont été abandonnés. 
Le gaz peut être de l’air libre, non stabilisé ou stabilisé qui ont une durée de vie courte. L’air 
peut être remplacé par du perfluorocarbone encapsulé dans une coque, permettant une durée 
de vie plus longue. En fonction de leur enrobage ou capsule, les PCUS ont soit une 
distribution non spécifique dans l’ensemble de l’organisme en restant intravasculaire ou alors 
ils ont une distribution spécifique lorsqu’ils sont captés par le système réticuloendothélial où 
ils s’accumulent. Certains PCUS peuvent avoir un comportement mixte non spécifique puis 
spécifique. Dans le premier cas, ils rehaussent l’intensité du signal des vaisseaux et des 
organes et dans le deuxième cas ils améliorent la détection de lésions solides comme dans le 
foie, où elles sont visibles par effet négatif car elles ne concentrent pas les PCUS (232). Les 
indications sont nombreuses, ils augmentent la sensibilité du mode Doppler, potentialisant 
l’étude des vaisseaux profonds, de trajets complexes ou à flux lents, notamment dans la 
détection des sténoses des artères rénales (233) ou encore dans l’étude du polygone de Willis 
dans les AVC (234). Ils améliorent également le signal des tissus, permettant de réaliser une 
parenchymographie des reins, du foie ou du cœur afin d’améliorer la détection et la 
caractérisation des lésions et des zones d’ischémie (235). A l’aide de logiciel dédié, il est 
possible de suivre la cinétique du signal dans une région d’intérêt ROI, permettent d’accéder à 
des paramètres « semi-quantitatifs » (236). De plus, avec les PCUS, il est aujourd’hui possible 
de visualiser la micro vascularisation tissulaire (237) permettant l’étude de l’angiogenèse et 
de la suivre sous traitement anti-angiogénique(238, 239). Néanmoins, l’étude de la perfusion 
reste relative compte tenu de la relation complexe entre quantité de microbulles et intensité du 
signal, de la nécessité de recaler les images et des inhomogénéités de puissance acoustique 
dans le champ ultrasonore… Les limitations sont liées aux champs de vue inférieur à 
l’imagerie scannographique ou IRM, ce qui rend l’étude possible qu’à un endroit à la fois, 
nécessitant la réalisation de plusieurs bolus de PCUS. Pour plus de renseignements, trois 
articles exposent la place de l’échographie de contraste dans l’étude de l’angiogenèse (240-
242). Enfin, grâce aux innovations technologiques, il est possible d’orienter la distribution des 
PCUS vers une cible (thrombus ou cancer) en modifiant l’enrobage pour en améliorer la 
détection, où d’y incorporer des principes actifs (fibrinolytique, agent cytotoxique…) 
permettant une action thérapeutique ciblée (243, 244). 
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12.2 Scanner de Perfusion  

L’imagerie de perfusion scannographique est possible depuis l’émergence de la 
technologie mutlibarettes, qui offre une excellente résolution spatiale et temporelle avec des 
données volumiques isotropiques. Le scanner de perfusion utilise un PdC iodé qui bénéficie 
d’une relation linéaire(245) entre la densité observée d’un voxel et la concentration du agent 
de contraste en son sein, ce qui facilite la quantification absolue de la perfusion(246). Le bas 
poids moléculaire du PdC lui permet de diffuser vers l’EES à travers les parois endothéliales. 
La limitation principale est la dose délivrée au patient, ce qui limite le nombre d’examens 
réalisés si le seuil de dose stochastique est dépassé. De plus, la résolution en contraste est 
mauvaise et le champ d’étude peut est limité par la largeur de la couronne de détecteur.  

12.3 ASL et BOLD 

La première est basée sur le marquage « magnétique » du sang, en inversant les spins 
des protons artériels entrant dans une ROI(34). Cette technique permet de quantifier de façon 
absolue et reproductible la perfusion tissulaire avec comme paramètres, le flux et le volume 
sanguin, sans pouvoir étudier la perméabilité capillaire. Elle est utilisée principalement en 
imagerie cérébrale dans les accidents vasculaires cérébraux et quelques travaux l’ont évaluée 
dans l’angiogenèse tumorale. Ces derniers ont montré une bonne corrélation du flux et du 
volume sanguin avec des marqueurs histologiques dans certaines tumeurs cérébrales, comme 
le méningiome, le gliome ou le gliosarcome (34). Néanmoins, elle est limitée par un faible 
signal sur bruit (SNR), qui s’améliore avec la force du champ magnétique principal �<. L’une 
des limites est l’impossibilité de quantifier la perfusion en cas de ralentissement circulatoire 
important. En effet, il existe une perte du marquage « magnétique », liée à la relaxation T1 
durant le temps de transit entre le lieu de marquage et celui où le signal est enregistré. Ce qui 
explique, que son application en dehors du cerveau reste problématique, notamment dans des 
organes comme le foie, où le temps de transit est important. D’autres ont montré que cette 
technique est applicable aux cancers du rein(247), à l’ovaire ou encore aux cancers 
colorectaux (34).  

Les séquences BOLD, quand à elles, utilisent les effets paramagnétiques de la 
désoxyhémoglobine permettant d’étudier les variations d’oxygénation d’un tissu. Elles ont été 
initialement développées en imagerie cérébrale fonctionnelle. Le principe est basé sur les 
variations du rapport entre désoxyhémoglobine (paramagnétique) et oxyhémoglobine 
(diamagnétique) qui amènent une modification du signal. L’amplitude du phénomène est 
relativement faible, ce qui nécessite une analyse statistique du signal. Elles n’ont pas pour 
objectif principal d’étudier l’hémodynamique mais cela peut théoriquement être quantifié de 
façon relatif. Le signal dépend de la concentration en oxyhémoglobine, qui dépend du volume 
sanguin, du flux sanguin et la consommation cérébrale en oxygène. Néanmoins, ces relations 
sont complexes. En oncologie, son utilisation reste expérimentale et nécessite l’inhalation 
d’oxygène à 100% ou de carbogène (95% d’oxygène et 5% de dioxyde de carbone). De plus, 
en dehors de la sphère cérébrale, cette technique est peu utilisée à cause d’un SNR faible, 
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d’une faible résolution spatiale et d’artéfacts de susceptibilité magnétique notamment dans 
l’abdomen et le thorax (34, 248).  

Pour plus de renseignements concernant ces deux techniques, le lecteur est invité à lire 
les chapitres (152, 249) détaillant les principes physiques, les méthodes de quantification et 
les applications cliniques 

 

12.4 Modèle de Tofts 

Si on se place dans le compartiment plasmatique (Figure 4-5), en tenant compte de la 
diffusion du PdC dans l’EES, de son excrétion rénale (avec une constante dËÌ?) et respectant 
le principe de conservation de la masse, la variation de la quantité du « PdC » peut être 
exprimée grâce à l’équation suivante:  

 %� :��:� 5 STV �� 8 �� W 8 dËÌ?�� 12-1 

Le produit ST est normaliser par le volume tissulaire tel qu’il est égale à ST ��⁄  ; dÍÎ� est la 
constante d’excrétion rénale (mL /mn). Si on se place dans le compartiment EES et qu’on 
étudie le flux du PdC, l’équation devient : 

 %� :��:� 5 ST � �� 8 ��� 12-2 

Pour caractériser ���t�, il faut isoler �� �t� dans l’équation 12-1, on obtient alors: 

 �� 5 %�ST :��:� X dËÌ?��ST X �� 
12-3 

 

En dérivant, l’équation devient : 

 :��:� 5 %�ST :²��:�² X dËÌ?ST :��:� X :��:�  
12-4 

 

En remplaçant les expressions de �� et de 
&®�&�  dans l’équation 12-2, on a: 

 %� Ï%�ST :x®�:�x X dËÌ?ST :��:� X :��:� Ð
5 ST ��� 8 %�ST :��:� 8 dËÌ?��ST 8 ��� 

12-5 

 

�5Ñ %�%�ST :x��:�x X %�dËÌ?ST :��:� X %�:��:� 5 8%� :��:� 8 dËÌ?�� 
12-6 

 

En multipliant parST, on obtient : 
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 %�%�  :x��:�x X %�dËÌ? :��:� X %�ST :��:�5 8ST%� :��:� 8 STdÍÎ��� 

12-7 

 

�5Ñ :x��:�x X ÏST X dÍÎ�%� X ST%� Ð :��:� X ST dÍÎ�%�%� �� 5 0 
12-8 

 

 En négligeant l’excrétion rénale ST ÑÑ dÍÎ�, la solution de cette équation différentielle de 
second ordre à coefficients constants est une bi-expodentielle décroissante: 

 �� ��� 5 4 w  x
2y� 12  _`��� 12-9 

Où 1� et 1x  sont des constantes (kg\L), qui correspondent à l’amplitude des deux 
expodentielles, normalisée par la dose injectée (mmol\L), 3� et 3x sont des constantes égales 
à l’inverse du temps de décroissance des expodentielles (min⁻¹). La courbe plasmatique est 

donc formée de deux composantes, une rapide avec comme paramètre, une amplitude 1�  et 

un temps de décroissance de 1 / 3� et une phase lente, de paramètre 1x  et 3x où la 
concentration baisse lentement. L’obtention de 3� et 3x est assez compliqué selon Tofts, 
sauf dans le cas où on considère que la surface d’échange entre le plasma et le système 
extracellulaire est plus importante que celle entre plasma et les reins tel que ST ÑÑ dÍÎ� , 
alors: 

 3� 5  ST �%� X %��/%�%� et 3x 5  dËÌ? �%� X %�� 12-10 

Avec comme conditions initiales: 

 �� �0^� 5 4/%� _� �� �0^� 5 0 12-11 

Où �� �0^� est la concentration plasmatique du PdC juste après injection. L’amplitude Ò2  

peut être normalisée par la dose injectée 4, tel que 12 5 Ò2 /4, on obtient alors : 

 
 1� 5  Ò� /4 5 %�/ � �%� X %��%�� 

 1x 5  Òx /4 5 1/ �%� X %�� 

12-12 

 

Tofts et Kermode ont utilisé cette modélisation pour l’AIF, pour extraire quatre paramètres 
que sont 1�,  1x, 3� , _� 3x qu’ils ont réutilisé dans l’équation modélisant la concentration 
tissulaire.  

Remarque : en 1991, Tofts et Kermode n’ont pas mesuré ��, ils ont réutilisé les valeurs des 

paramètres fournies dans la littérature par Weinmann (54) , 1� 5 3,99, 1x 5 4,78, 3� 50,144 et 3x 5 0,011. Ces derniers ont été obtenus grâce à l’étude de la variation de la 



79 
 

concentration plasmatique du DTPA-Gd, chez une vingtaine de patient sains, par 
échantillonnage artérielle direct dans l’artère radiale. 

Pour développer la forme analytique de �� ���, on insère la forme de �� de l’équation 12-9 

dans l’équation 12-2: 

 %� :�� ���:� 5 ,�-�./ � 4 �1�_`� � X 1x_`�§�� 8 �� ���� 
12-13 

 

Où 5 ,�-�./ . Si on pose 3Ó 5 ,�-�.//%�, l’équation précédente devient:  

 :�� ���:� X 3Ó�� ��� 5 3Ó 4 �1�_`� � X 1x_`�§�� 
12-14 

Cette expression est une équation différentielle de premier ordre avec second membre dont la 
solution est : 

 ����� 5 4 � 3Ó1�3Ó 8 3� _`� � X 3Ó1x3Ó 8 3x _`�§� X (. _`�Ô��  12-15 

 

Où ( est une constante à définir avec les conditions initiales ( ���0� 5 0 ), tel que 0 54�Õ� X Õx X (� donc ( 5 8Õ� 8 Õx avec Õ� 5 �Ô� �Ô`�  et Õx 5 �Ô�§�Ô`�§ . On peut alors 

développer l’équation 12-15, en y remplaçant ����� par ����� %��  car la contribution au signal 

du PdC intraplasmatique est négligée, c'est-à-dire que : 

 ����� 5 %������ et %� 5 0 12-16 

 

Ce qui donne : 

 ����� 5 4 ,�-�./ w  x
2y�

 1z3z 8  {H|}~���
 � _`�2� X _`��H|}~��� �� � 

12-17 

 

Ou  ����� 5 4 ,�-�./ w  x
2y�

 1z3z 8 ,��  � _`�2� X _`V{��W� � 

12-18 

 

C’est dans cette équation que sont réintroduits les paramètres 1�,  1x, 3� , _� 3x obtenu par 

ajustement de la courbe �� ��� , pour obtenir les paramètres ,�-�./ et %� . Cette dernière étape 

se fait grâce à l’ajustement de l’équation 12-18 sur la courbe mesurée �����.  

12.5 Modèle d’homogénéité tissulaire et son approximation adiabatique  

Ce modèle mérite d’être détaillé car il permet de corriger les limitations des modèles 
compartimentaux comme ceux de Tofts. En effet, il a été montré que même si le modèle de 
Tofts modifié prend en compte %�, ce dernier est systématiquement sous-estimé et  ,�-�./ 
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surestimé. De Plus, aucun de deux modèles de Tofts ne permet d’estimer séparément la 
perfusion et la perméabilité, qui sont intriquées dans le produit ktrans. Ce modèle permet donc 
de prendre en compte  %� et d’estimer en théorie get +�séparément. Initialement, il a été 

montré que le flux sanguin cérébral calculé avec le modèle de Kety(250) était dépend de la 
durée d’acquisition (251). Certains ont alors émit l’hypothèse d’une inadéquation entre le 
modèle de Kety et la physiologie cérébrale et ont proposé un modèle à paramètres distribués, 
très complexes permettant de corriger cette dépendance(252). Devant la difficulté d’utilisation 
de ce modèle, St Lawrence et Lee (96) ont proposé un modèle intermédiaire moins complexe 
du point de vue mathématique et permettant de corriger la dépendance au temps d’acquisition, 
de la valeur du flux plasmatique. Ils se sont alors orientés vers le modèle à paramètres 
distribués d’homogénéité tissulaire de Johnson et Wilson(91) et ont proposé par une 
approximation adiabatique. 

 

 

Le système tissu-capillaire du modèle d’homogénéité tissulaire est représenté (Figure 
12-1). La concentration plasmatique du PdC �2 �×, �� est une fonction du temps et de la 
distance le long du capillaire alors que la concentration dans l’EES n’est qu’une fonction du 
temps �� ���. Cette dernière est donc homogène dans l’EES, de telle sorte que celui-ci peut 
être considéré comme un compartiment. Les échanges sont caractérisés par le produit P.S. Le 
principe de conservation de la masse permet d’écrire (96): 

Dans l’IVPS Ò2 Ø�2 �×, ��Ø� 5  8+ Ø�2  �×, ��Ø× 8 STÙ  ��2 �×, �� 8 �� ��� 12-19 

Dans l’EES Ò� :�� ���Ø� 5  8 STÙ² 7 C�2 �×, �� 8  ������ λ⁄ �Û
< D:× 

12-20 

Où λ est le coefficient de partition du PdC, Ò� et Ò2 sont les aires de section des espaces EES 
et IVPS. La solution de ces équations n’existe que dans le domaine de Laplace, St Lawrence 
et Lee ont proposé de les résoudre dans le domaine temporel en utilisant une approximation 
adiabatique (96). Cette approximation est motivée par le fait que la variation de la 

Figure 12-1 : représentation schématique du modèle d’homogénéité tissulaire. Le système tissu capillaire est 
composé d’un secteur tubulé intravasculaire IVS (de longueur L, de volume �Ü et d’aire ÝÜ) où la concentration 
du traceur �Ü �Þ, �� est une fonction de la distance le long du capillaire et du temps, entouré d’un secteur 
extravasculaire EVS (de longueur L de volume ��et d’aire Ý�) où la concentration du traceur  �� ��� ne dépend 
que du temps. Les deux espaces sont séparés d’une membrane caractérisée par la constante de perméabilité PS. 
Le bolus du traceur entre dans le système par l’artère avec un flux F et une concentration  ß� ��� et en sort avec 
le même flux et une concertation veineuse ß� ��� (Adapté de St Lawrence et al.1998). 

qr  ��� ��� 

à 

 ��� ��� 

áár Ý�,  �� ���,  ��, 
â�qr ÝÜ,  �Ü �Þ, ��,  �Ü, 
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concentration du PdC dans l’EES est lente par rapport à celle dans l’IVPS, de telle sorte que 
�� ��� peut être considérée comme stable devant la variation rapide de �2 �×, ��. Ainsi durant 
un court intervalle de tempsΔ�, �� ��� est constante et peut être discrétisée puis intégrée dans 
le couple d’équations différentielles 12-19 et 12-20(96). Au final, après simplification, en 
considérant le temps de transit moyen comme nulle et le tissu comme stationnaire et linéaire 
la concentration tissulaire�� ��� pend la forme suivante(96) : 

 �� ��� 5 %�. �� ��� X g+� . ��� ���ä_` �¯G� ���⁄ .�� 12-21 

Néanmoins, cette dernière expression n’est valable que lorsque la résolution temporelle des images est 
inférieure au MTT, c’et à dire que MTT est très grand devant la durée d’échantillonnage. De plus, 

avec cette approximation on perd la possibilité de mesurer séparément +�et g. En cas de résolution 

temporelle plus élevée, MTT ne plus être considérée comme nulle, le modèle prend alors une forme le 
plus complexe : 

 

�� ��� 5 +�. 7 ��
º��

½  �� 8 9�:9
X g+� . 7 �� �9�ä_` �¯G� ���⁄ .��`å`º���?

æçç  

12-22 

Le calcul des paramètres devient alors plus compliqué, en raison de la dépendance à la valeur de base 
qui est plus importante et qui produit plus d’une solution pour le même paramètre.  

 

12.6 Lois de Fick  

Première loi : En présence d’un gradient de concentration, entre deux compartiments séparés 
par une membrane perméable, il apparaît un flux de matière è tendant à équilibrer les 

concentrations, tel que : è 5  84 �&'&¾� Où D est le coefficient de diffusion (m².s¯ ¹) et 
&'&¾ la 

variation de concentration entre les deux compartiments. 

Deuxième loi : La variation dans le temps du gradient de concentration 
&'&� entraîne une 

diminution de flux de matière 
&ê&¾ . Donc 

&'&� 5  4 �&§'&¾§ �. 

12.7 Grade histologique de Gleason   

C’est un système de classification histopathologique du cancer de la prostate en 
fonction du degré de différentiation des cellules. Il existe 5 grades, qui vont du grade 1 bien 
différencié, au grade 5 indifférencié. Le cancer prostatique est polymorphe, c’est-à-dire qu’il 
existe plusieurs clones de cellules tumorales. Le score global est la somme des grades des 
deux clones les plus représentés. Ainsi, le bas grade tumoral est défini par un score Gleason 
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compris entre 2 et 4, le grade intermédiaire par un score compris entre 5 et 7 et le haut grade 
par un score compris entre 8 et 10. 

12.8 Outils d’analyse quantitative : 

- DCE Tool permet de choir entre le modèle de Tofts, Tofts modifiée et le modèle de St 
Lawrence. Il permet également de choisir entre une relation signal-concentration 
linéaire ou non linéaire (http://www.thedcetool.com/userguide7); 

- JIM contient un module d’analyse quantitative basé sur le modèle de Tofts, Tofts 
modifié et 2CXM. Il contient également d’autres modules utiles pour la quantification 
permettant de recaler les images et de corriger les inhomogénéités de champs. 
(http://www.xinapse.com/home.php); 

- UMMPerfusion permet de calculer rapidement des cartes paramétriques basée sur la 
théorie de dilution d’un indicateur en utilisant une déconvolution libre (229), le 
modèle de Tofts, le 2CXM. L’AIF est mesuré manuellement, sur l’image; 

- DcemriS4 fonctionnant sous R, utilise le modèle de Tofts avec une AIF directement 
mesurée sur l’image. Il permet de calculer la cartographie T1(0) avec prise en compte 
des inhomogénéités de champs B1 et permet d’utiliser quatre différents types 
d’algorithmes d’ajustement (230) ; 

- Dynamika utilise le modèle de Tofts (231) ; 
- Les applications des constructeurs utilisent généralement le modèle de Tofts et Tofts 

modifié telles que l’application Tissue 4D (Siemens), Cine Tool (General Electric) et 
DCE Tool de (Philips). 
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L’objectif de ce travail est de faire le point sur les techniques d’analyse quantitative en IRM de 
perfusion T1 ou DCE-MRI. Ce type d’analyse évalue, de façon non invasive la microvacularisation 
tissulaire en calculant des paramètres pharmacocinétiques qui reflètent la physiologie du tissu. Elle est 
utilisée dans  de nombreuses pathologies telles que les cancers où l’architecture vasculaire est 
modifiée  par la néoangiogenèse. 

C’est  est un processus complexe, basé sur la modélisation de la distribution du produit de 
contraste (PdC), qui nécessite plusieurs étapes. La première est de calculer le temps de relaxation 
longitudinale T1 avant injection (cartographie T1(0)) qui est nécessaire au calcul des courbes de 
concentration du produit de contraste à partir des courbes de signal. Parallèlement, la concentration 
artérielle plasmatique du PdC dans le vaisseau  qui alimente le tissu (fonction d’entrée artérielle)  doit 
être déterminée si les images le permettent. Une fois les courbes de concentration calculées, un 
modèle pharmacocinétique est ajusté aux courbes de concentration tissulaire afin de déterminer les 
paramètres cinétiques. 

Chacune des ces étapes influence la précision et l’exactitude des paramètres calculés. Pour 
chacune d’elles, de nombreuses méthodes ont été décrites. Actuellement, il n’existe pas de consensus 
sur la technique à utiliser. Celle-ci doit être adaptée aux contraintes techniques des données acquises 
et à l’objectif de l’imagerie. 
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