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1 Glossaire

a : Angle de bascule

ADC : Apparent Coefficient Diffusion

AIF : Arterial Input Function

ASL: Arterial Spin Labeling

BALDERO: Blood Agent Level Dependent and Extravasation Ralar Overview
BOLD: Blood Oxygenation Level

BOLERO: BOLus Enhanced Relaxation Overview

CQQ : Contréle Qualité du processus de Quantiboati

DCE-MRI: Dynamic Contrast Enhanced-MRI

DCE-CT: Dynamic Contrast Enhanced-Computed Tomdgrap

DP: Densité Protonique

DSC-MRI: Dynamic Susceptibility Contrast- Magnelesonance Imaging
Gd-DTPA : Gadopentétate Dimeglumine de gadolinium

EES — EVS: Extravascular Extracellular Space —d&ascular Space
EPI : Echo Planar Imaging

FXL: Fast-exchange Limit

FXR: Fast-exchange Regime

Gd: Gadolinium

HIF1la: Hypoxia Inducible Factord

HIF2a: Hypoxia inducible factor

IEC : intra-extracellulaire

IR : Inversion Recuperation

IRF: Impulse Response Function

IVF : Input Vascular Function

IVS — IVPS : IntraVascular Space — IntravasculasRlatique Space



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

r, - 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

Tl : temps d’inversion

TOI : Tissue of interest

TR : Temps de Répétition

T1(Ry) : Temps (vitesse) de relaxation longitudinale
T2(R2): Temps (vitesse) de relaxation transversale

VEGF: Vascular Endothelial Growth Factor



2 Introduction

Ces deux dernieres décennies, I'imagerie de perfusiotamment en IRM s’est
fortement développée. Elle est aujourd’hui utilisdans de nombreuses pathologies,
notamment en oncologie, en pathologie ischémiquenttammatoire. Son but est d’étudier
I'architecture de la microcirculation d’un tissuahalyse « quantitative », en calculant des
parameétres cinétiques, est I'objectif espéré d'telle imagerie. Pour ce faire, un modéle
théorique décrivant la distribution d’'un Produit dentraste (PdC) dans un tissu doit étre
appliqué aux données. Le terme « quantitatif » utlisé pour souligner le fait que les
parametres calculés refletent des caractéristiqugsiologiques de la microcirculation
tissulaire. L’analyse quantitative implique un ptisitement complexe des images, qui doit
étre adapté au type de séquences utilisées etgatte. En IRM de perfusion pondérég T
appelée dans la littérature anglo-saxonne DCE-NIRhémic Contrast Enhanced-MRl), les
logiciels permettant une analyse quantitative pentrépandus (Cf. Annexe 12.8). La plupart
sont développés localement, ce qui empéche tonmt@a@ison entre eux.

L'objectif de ce travail est de faire le point des aspects techniques de l'analyse
guantitative en DCE-MRI, en dégageant les avantdgssnconvénients et les performances
de chaque méthode. Certaines d’entre elles peuétrt communes aux autres types
d'imagerie de perfusion (T2* ASL, scanner de pgduno...). L’'oncologie, avec comme
processus central la néoangiogenese, est le domain@nalyse quantitative est la plus
utilisée. C’est pour cela que nous y ferons esskgrent référence. Pour plus de clarté, les
symboles et acronymes utilisés sont ceux recomnseshaies la littérature (1-3).

2.1 L’'angiogenése

2.1.1 Définition

C’est un processus complexe, aboutissant a la fammde nouveaux vaisseaux dans un
territoire pauvre en oxygéne et en nutriment. Eifgervient dans des processus
physiologiques comme le développement embryonniaireycle menstruel ou encore dans la
cicatrisation. L’homéostasie des vaisseaux essassurée par un équilibre entre facteurs
activateurs et inhibiteurs de I'angiogenese (4 ndeertaines conditions pathologiques, telles
gue la croissance de tumeurs solides, la poly&thrumatoide, I'athérosclérose, cet équilibre
est rompu par exces de facteurs activateurs (5-7)

L’angiogenese fait référence au développement Va@seupar bourgeonnement de
cellules endothéliales a partir de vaisseaux pséaxis. On peut ainsi la différencier de la
vasculogénése qui implique une différenciation deonde cellules endothéliales a partir de
cellules précurseurs dérivées de la moelle osséiseet du mimétisme vasculaire qui
implique une différenciation de cellules souchasdrales en cellules endothéliales (9, 10). Il
est admis que le bourgeonnement et la vasculogémeseiennent tous deux mais dans des
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proportions différentes, dans la néoangiogenéeserailm (8, 11, 12). Alors que, méme si un
certains nombre d’études supposent I'implicatiols dellules souches tumorales dans ce
processus, son existence et son importance restget a déebat (13). Les mécanismes
régulateurs, les voies de signalisation et lesusstde I'angiogenése sont multiples. Elle
implique différentes étapes successives que sont :

- la destruction de la membrane basale et de lagratxtracellulaire ;

- la prolifération et la migration de cellules endaihles activées qui aboutiront a la
formation de vaisseaux tubulés immatures ;

- et la consolidation par le recrutement de péricgid3.

Grace a des capacités anormales de prolifératiate edurvie, les cellules tumorales
échappent a toute régulation environnante. Désdoesle clone cellulaire atteint quelques
millimetres de diametre, le manque d’'oxygéne ehakeiment conduit a la mort cellulaire et
la nécrose (15). Pour éviter cela, les cellulesomates liberent un certains nombres de
signaux, activant les cellules quiescentes envantes comme les cellules endothéliales,
pour initier une cascade angiogénique. Le signdiaieur peut également étre d’ordre
génétique (oncogéne ou geéne suppresseur de tursaumonnemental (stress métabolique,
cytokines de linflammation) ou hormonal (cestrogesteprogestérone)(16). Les cellules
endothéliales activées vont exprimer a leur tows f@eteurs induits par I'’hypoxie, tels que
'HIF1o (Hypoxia Inducible Factor 1) et I'HIF2(Hypoxia Inducible factor &), qui ont la
capacité de stimuler le relargage de multiplesefarst pro angiogéniques (17). Parmi ceux-ci,
le VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) estucequi a le plus d'efficacite, en
induisant toutes les étapes de l'angiogenése.niutt le recrutement, la prolifération, la
migration et la survie des cellules endothéliale?).(La migration est également favorisée par
la destruction de la membrane basale et de laceatrtracellulaire par les fibroblastes qui y
déposent des protéines et des enzymes, telles epuanétalloprotéinases (19, 20). La
fragmentation de la matrice extracellulaire expals épitopes cachés, qui ont deux
fonctions : la premiére est de permettre aux @sl@ndothéliales activées de migrer dans le
tissu conjonctif et la seconde est d'inhiber l'aggnése (21). La maturation et la
consolidation du néoréseau vasculaire est assuréepagéricytes, dont le recrutement est
assuré par le PDGF (Platelet-Derived Growth Factgnthétisé a la fois par les cellules
endothéliales et les plaquettes activées aux d@sdnaila membrane basale est détruite (18,
22, 23). Le réseau vasculaire nouvellement forméaparchique, fragile, parfois borgnes,
avec une perfusion hétérogene, inefficace et umadabilité augmentée liée a une membrane
basale parfois inexistante (6, 15, 23-25). Plus tungeur croit rapidement, plus son réseau
vasculaire est immature ; le remodelage y est peantaet s'adapte a la croissance tumorale.

2.1.2Réle dans le cancer

L’ensemble des données montrent que l'angiogena@ge un role central dans la
croissance de certaines tumeurs et dans la disagommmeétastatique (26). Il a été montré que
I'existence de métastase est conditionnée parstemce d’'une angiogenése tumorale et que

ce risque est proportionnel a la surface d’échadge néocapillaires, au degré de
fragmentation de la membrane basale et a la caatient des facteurs pro angiogéniques (27,
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28). L'angiogenese peut étre utilisée comme un oemgindépendant de la survie globale,
comme marqueur pronostic et comme marqueur de diuvie Iésion sous traitement (29).
Avec le développement de nouvelles molécules argiegéniques, il est devenu capital de
disposer de marqueurs non invasifs permettant bWiévaapidement leur efficacité (16, 30).
Différentes méthodes sont disponibles pour étu@irgiogenése (31) :

- la mesure de la densité des microvaisseaux (MVDiignlogie ;

- l'utilisation de traceurs radioactifs ciblant uneolétule intervenant dans le
processus ;

- et I'imagerie dite de perfusion étudiant la cinédgle rehaussement tissulaire apres
injection d’'un « traceur ».

2.1.3 Mesure de la densité des microvaisseaux

C’est la méthode de référence pour étudier I'angnege. Elle consiste a compter le
nombre de vaisseaux par unité de surface sur uapechistologique. Il n'existe pas de
technique standardisée mais celle-ci peut étrelitéazi par le marquage de cellules
endothéliales activées ou prolifératives. Les sibdhoisies sont souvent des marqueurs
membranaires comme le CD34, le CD31 ou le factellic Va non standardisation de la
technique (32, 33), la différence de sélection’dieel de comptage et la non représentativité
en cas de biopsie (34-36), amene a une faible deptibilité interobservateur. De ce fait, les
données concernant le caractere pronostic de la MV&a corrélation avec les facteurs pro
angiogéniques restent discordants (32, 33, 36).

Par exemple, dans le cancer de la prostate, i anéntré que la MVD était deux fois
plus élevée (25, 37) que dans le tissu sain. fadednent été montré qu’elle était corrélée au
stade de la maladie, a la survie sans récidived3g,au risque d’évolution métastatique (40)
et qu’elle avait un caractere prédictif plus impattque le grade histologique de Gleason (Cf.
annexe 12.7) ou le PSA (Prostate-Specific Antigenr distinguer les cancers confinés a la
glande des cancers métastasés. Alors qu'une ditrée, “Microvessel density in prostate
cancer: lack of correlation with tumor grade, path@ stage, and clinical outcome” réalisée
sur cent pieces de prostatectomie, a montré I'sev€85). Erbersdobler et al (36), en étudiant
3261 pieces de prostatectomie avec cancer, onire@nfine bonne corrélation entre la MVD
et plusieurs facteurs d’agressivité tumorale maits déconseillé son utilisation en routine
clinigue, notamment en cas de biopsie, a cause ahgue de reproductibilité. De plus, la
MVD ne permet pas détudier les caractéristiquesadyiques d’'un tissu, comme la
perméabilitt membranaire et le flux sanguin. D’¢atérét grandissant des techniques
d’'imagerie dynamique, étudiant 'angiogenése derfagon invasive (41).

3 Imagerie de perfusion

Elle est principalement dérivée des techniques avjection de PdC et fait appel a
'étude de la cinétique du rehaussement tissul&ilte.est plus courante avec le scanner (Cf.
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Annexe 12.2)(42-44) ou I'IRM (45, 46) et moins radae en échographie de contraste (Cf.
Annexe 12.1)(47). En oncologie, I'IRM est préfepmur I'étude de la perfusion, notamment
pour I'évaluation de I'efficacité de nouveaux temitents (48-50).

3.1 Principe

Le principe est d’acquérir de facon répétée etlls papidement possible, un volume
d'un organe cible, avant, pendant et aprés injectitun PdC qu’on considére étre un
«traceur ». Pour chaque voxel ou région d'inté(®0OI - Region Of Interest),
I'échantillonnage temporel du signal permet d’'obteles courbes temporelles d’intensité du
signal, donnant une représentation précise denétigue du PdC. L'exploitation des données
dépend en partie du type de PdC. En fonction dible, le « traceur » utilisé peut ou non
passer la paroi capillaire. S'’il est diffusible,sdgarameétres de perméabilité capillaire et de
perfusion peuvent étre calculés, alors qu’avecraceur purement intravasculaire, seuls les
parameétres de perfusion sont accessibles. Par gimadux différences histologiques et
fonctionnelles entre un réseau vasculaire normate&ii modifié par la néoangiogenése,
I’hypothése qui motive la réalisation de ce typendgerie est I'existence d’'une différence
entre les courbes d’un tissu normal et celles tssu « malade ».

3.2 IRM de perfusion

En IRM, I'étude de la perfusion peut étre réalis¢ec ou sans PdC. L'avantage des
séquences sans injection est de ne pas exposaidat@ux risques allergiques et aux risques
de fibrose nephrogénique. Deux types de séquerases isjection permettent d’étudier la
perfusion: I'ASL (arterial spin labelling) et leéquences BOLD (Blood Oxygenation Level)
(Cf. Annexe 12.3). Les séquences avec injectiolisemit majoritairement des produits de
contraste paramagnétigues a base de Gd, de bas pubbculaire et non spécifiques
d'organe. Le Gd-DTPA (gadopentétate dimeglumies) celui qui a le plus été utilisé,
notamment dans les premiéres études d’analyseitatimeten IRM de perfusion (51-54). Sur
une séquence pondérég, T'effet de susceptibilité magnétique du Gd espomsable d’'une
baisse du signal, liée aux inhomogénéités localexcithmp magnétique qui surviennent
lorsque des structures voisines ont une susceafgibiagnétique trés différente (air-tissu, Gd-
Tissu). Cette imagerie est connue sous le nom d€-KMRI (Dynamic Susceptibility
Contrast—MRI). Elle reste I'imagerie de référenoaml’étude de la perfusion cérébrale et est
limagerie de choix lorsqu’'un PdC intravasculaig etilisé. Elle permet de quantifier de
facon relative le flux sanguin, le volume sanguiteetemps de transit moyen (MTT - Mean
Transit Time) grace a la théorie du volume cer&t57). Néanmoins, dés lors gu'il existe
une diffusion du Gd vers linterstitium périvasduta comme dans les tumeurs, les gradients
intra-extravasculaires diminuent, responsablesealdggradation du signal et d’un retour plus
rapide a la ligne de base des courbes, faussardldel des parametres. Ces erreurs sont
également aggravées par I'effet;«hine-through » du Gd (58). Ces raisons ont fagdes
développement de séquence pondérgednnues sous le nom de DCE-MRI(58) car elles
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sont plus adaptées pour la caractérisation de faugpen tissulaire lorsqu’il existe une
diffusion interstitielle du Gd. Elles ont donc pregsivement remplacé les précédentes pour
'étude de la perfusion en oncologie. Ces séquentiksent I'effet paramagnétique du Gd,
qui se manifeste par un rehaussement du signadndace aux interactions dipole-dipole
entre le moment magnétique du Gd et celui des psotie I'eau. En fonction de la théorie
cinétique utilisée, I'analyse des données permetaleuler comme en DSC-MRI le flux
sanguin, le volume sanguin et le MTT ou de calcdér parameétres de flux et de perméabilité
capillaire, grace a I'application d’'un modéle phaowocinétique (52, 58, 59)

3.3 Analyse des données

Il existe différentes facons d’analyser les donnéeguises lors d’'une imagerie de
perfusion. La méthode la plus répanduel’astalyse visuelle des imagesar elle est la plus
rapide et la plus facile d’acces. Le principe estrdchercher une zone de rehaussement
tissulaire précoce et intense, parfois suivi d’lrasse rapide du signal témoignant d’un
lavage. Dans le cancer prostatique, il a été maqeéce type d’analyse reste subjectif et peu
reproductible avec un ceil peu exercé (60-62). Des,pklle ne fournit aucun paramétre
utilisable pour la caractérisation de I'angiogenéese

Les autres méthodes s’intéressent aux courbes tellgsode I'intensité du signal. La
premiére analyse, dite « qualitative »classe les courbes selon leur forme globale. Par
exemple, I'échelle décrite par Khul (63) (Figurd)3-qui en étudiant 266 lésions du sein, a
définit trois types de courbe : celle de type lcaua rehaussement constant évocatrice de
bénignité ; celle de type 2 avec un plateau dauesgtermédiaire de malignité ; et celle de
type 3 avec un lavage ou «wash out » évocatricendkgnité. Le nombre de courbes a
classer peut étre important ; des algorithmes dssification permettent de regrouper les
courbes en famille de facon automatisée. En fonctia degré d’apriori introduit dans
I'algorithme, la classification peut étre supereiséemi-supervisée ou non supervisée (64,
65).

La deuxieme méthode d’analyse, dite « semi-quantiiae » étudie des paramétres
directement mesurables sur la courbe (Figure 8B)que (66, 67):

- la pente de rehaussement ou « Wash-in » ;

- le temps d’arrivé au pic (Tmax) ;

- son amplitude (A) ;

- I'aire sous la courbe durant lepremiéres secondes (AXC
- ou encore le lavage ou « wash-out ».

L’'analyse des courbes peut étre aidée par un &gite post-traitement (Figure 3-3,
Figure 3-4) qui permet une meilleure objectivitéeuquantification des parametres, leur
comparaison et I'établissement d’'un scoring (53, @8. C’est une technique reproductible
mais dépendante du paramétre étudié (70) et l#isagion des paramétres 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 (1998 type 1 en bleu montre un rehaussement lente
croissant évocateur de la bénignité ; le type 8range, équivoque montre un rehaussement rapidesaas lavage wast
out » ; et le type 3 en rouge avec un rehausserapitte et un wash out trés évocateur de la madignit
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Figure 3-2 : analyse semijuantitative des courbes signal en fonction du temps permettant de mesuar
« wash-in »qui représente la pente de la courbe, A I'amplitddepic, le« wash-out> la décroissance de la
courbe, 'AUG, I'aire sous la courbe durant les 90 premieres sbEyril, le temps d’arrivée du bolus et Tm

le temps du pic.
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Figure 3-3 :interface du logiciel d'aide au diagnos« ProCad »développé par P.Puech. Le logiciel per
d’'étudier les paramétres sequantitatifs des courbes de signal d’'une imageyimthique de prosta La zone
« rouge » est considérée paraddiologuecomme suspecte et la zone « jaune c@ssidérée comme norm.
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Figure 3-4 : le Logiciel Procad permet une représentation Viswet une caractérisation des courbes de signal
issues des zones d'intéréts sélectionnées padi@ague. Il permet d’établir un score de maligreté étudiant
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Figure 3-5: logiciel d’'analyse quantitative développé au seinl'tV170 a Lille, permettant le calcul
parametres cinétiques tel que Ktrans et de le septér sous forme d’'une carte parametres couimaygé
située eu centre et en bas). Il existe une bonmélaton entre les zones suspectes visualisée soure fd
spot carte Ktrans et la carte de reconstructiorphmmétrique de la localisation du cancesrtours rouge
obtenue aprés analyse histologique (image en bagauahe). L'image de droite représerlienagerie
dynamique pondérée en T1 et I'image au centre baahest 'image morphologique en pondération T2

17



La derniere méthode d’analyse est dite « quantitate ». Elle est I'aboutissement
espére de I'imagerie de perfusion. Elle divergemésédentes car elle nécessite d’obtenir des
courbes temporelles de la variation de la conceotralu PdC. En effet, cela est nécessaire
pour leur appliquer un modele pharmacocinétiqueastuler des parametres de flux ou de
perméabilité capillaire reflétant la physiologie ddseau microcirculatoire (Figure 3-5). Le
processus de quantification nécessite plusieurgesgtat varie en fonction de la technique
d’'imagerie utilisée.

3.3.1Problématique de I'analyse quantitative en DCE-MRI

La quantification est réalisée a partir des countbesconcentration du PdC et non a
partir des courbes de signal; 'une des premié@®pes consiste donc a calculer la
concentration du traceur. Pour cela, il est souwahispensable de connaitre la valeur initiale
du T; du tissu avant injection (T{0)). Une fois les courbes de concentration ol#snun
modele cinétique décrivant la distribution du Gdslée tissu peut étre appliqgué mais tous les
modéles impliquent de déterminer une fonction d@ntartérielle (AIF- arterial input
function). Les parametres obtenus sont considé@gsgrtains comme plus robustes que ceux
obtenus lors d’'une analyse semi-quantitative (7)J1-A%is d’autres ont montré que leur
reproductibilité et leur répétabilité étaient masea (70, 74, 75).

L’analyse quantitative en DCE-MRI est donc un psstess complexe qui nécessite
plusieurs étapes (Figure 3-6). Chacune d’ellesrestiale car elles influencent la précision et
I'exactitude des parametres calculés. Pour chatgye édifféerentes méthodes ont été décrites,
ce qui rend la comparaison entre les différentgatra de quantification difficile, d’autant
plus que les données actuelles ont été validéesuyuen faible nombre de cas (51, 71). Il
n'existe pas de consensus validé concernant I'aitogpi des données, le choix du modele a
utiliser, la maniére de prendre en compte 'hémadyique des patients... De plus, pour une
technique donnée, I'implémentation peut varier. &ample, lorsqu’'un modéle comme celui
de Tofts (52) est implémenté, il est possible taer différents algorithmes d’optimisation
pour ajuster le modele aux courbes, introduisars degrés divers de variabilité (76).
Répondant a une demande internationale de stasdfodi, notamment dans le cas
d’évaluation de nouveaux traitements, des recomatanrs, concernant l'instrumentation,
'acquisition des données, le contréle qualiténdenenclature et le type de modeéle a utiliser
en fonctions des contraintes techniques, ont éiéednpar un comité international d’experts
2, 3).

Chacune des étapes décrites dans la Figure 3-@lserdée tour a tour. La modélisation
de la cinétique du traceur sera exposée en premér la théorie de dilution d’'un indicateur
et 'analyse compartimentale. Puis les différenteies de calcul des paramétres a partir des
courbes de concentration seront ensuite détaill&d®, les prérequis a la quantification, que
sont l'acquisition des données, le calcul d'undagaaphie T et la mesure de I'AIF seront
abordés.
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Figure 3-6: Différentes étapes clefs dans le processus detifjoation en DCE-MRI

4  Modélisation de la cinétique du PdC

Pour modéliser la distribution du Gd dans un tifisast nécessaire d’en connaitre ces
propriétés pharmacocinétiques. Lorsqu’'un PdC ealiidaire et diffusible est injecté dans
'organisme, il est mélangé avec le plasma sanguest distribué a I'ensemble des organes.
Dans la plupart des tissus, le PdC arrive par deag artériel (sauf dans le foie ou il existe
€galement une entrée portale), diffuse a traverpdeoi endothéliale par gradient de
concentration vers I'espace extracellulaire extsautaire (EES-extracellular extravascular
space) (sauf dans le cerveau, la rétine et leguts). Puis, sort du tissu par le systeme
veineux et est éliminé par excrétion rénale (Figit. Deux approches principales existent
pour étudier la distribution d’'un PdC : la premi@st issue de la théorie de dilution d’'un
indicateur (TDI) (77, 78) et utilise une approcleetgpe « boite noire » ; la seconde est issue
de la théorie des modeéles compartimentaux (79-81).

4.1 Théorie de la dilution d’'un indicateur

Le premier a avoir utilisé un indicateur, c'esti@dine substance identifiable, injectée
dans la circulation sanguine, pour étudier des s hémodynamiques est Hering(82).
Entre 1824 et 1826, il a étudié le temps nécesaaifférrocyanide de potassium, injecté dans
la veine jugulaire de 14 chevaux, pour étre détacté autre endroit de la circulation. Il a
faussement appelé ce temps « temps de circulatienommé plus tard « temps d’arrivée ou
délai ». Ce n'est qu'en 1897, que Stewart (57) @lsant le chlorure de sodium émet
I’hypothese de mesurer le flux sanguin a l'aide desrbes de dilution. Il met en évidence
gu'en plus du «délai » que met l'indicateur a apfiee a un autre endroit, celui-ci est
dispersé dans le lit vasculaire. En 1928, en rgmeela technique de Hering et Stewart avec
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un colorant comme indicateur, Hamilton (56) puhlie article sur le temps de circulation
pulmonaire et systémique chez I'homme. Il a étéiemier a pointer les effets de la
recirculation de I'indicateur, qui apparait sur tesirbes comme un second pic ou une bosse
sur la pente de décroissance. De plus, il émepdthese d'une forme monoexpodentielle de
la décroissance du premier passage de l'indicakigiupermettant d’extrapoler les données a
partir du pic.

Artere afférente

Systéme tissu capillai@ (t)

® Cellules du sang

Produit de contraste [ | IVPS de volumey,
Cellules dans 'EE! D EES de volumd,

Figure 4-1 : représentation schématique de la distribution dfaneur diffusible dans usystéme tissu capillaire a\
une entrée artérielle par laquelle arrive le balasPdC dont la concentration artérielle plasmatigsieC, (t) et une
sortie veineuse de concentraiin(t). Le traceur arrive dans le réseau vasculaire avefiux F et se distribue da
I'espace intravasculaire plasmatique IVPS de voluWe et diffuse a travers la paroi capillaire dans &=
extravasculaire extracellulaire EES de volufelLe volume de distribution d’'un traceur diffusildst donc la somme
V. etV,. Le volume tissulaire total est la somme du voluteedistribution et du volume cellulaiVg. Tous le tracet
ressort par le systeme veineux pour étre élimiaenpir rénale.
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Tableau 4-1Tableau des symboles les plus couramment utilisés.

Symbole Définition
C,(®) Concentration artérielle plasmatique du PdC (mnjol/L
Cp(t) Concentration artérielle du PdC (mmol/L)
C,(v) Concentration veineuse plasmatique du PdC (mmol/L)
h(t) Réponse impulsionnelle du tissu a une quantitéddzifjectée instantanément
H(t) Intégrale deh(t)
R(t) Fonction résidue du tissu
Cp (D) Concentration plasmatique du traceur dans I''VPS
C.(v) Concentration du traceur dans 'EES
C:(t) Concentration tissulaire du traceur
v Fraction de volume plasmatique par unité de voltissulaire totale (mL/100mL ou
sans dimension)
Ve Fraction de volume de I'EES par unité de volumsuligire totale (mL/100mL ou sans
dimension)
Vg4 Fraction de volume de distribution par unité deuna tissulaire totale (mL/100mLou
sans dimension)
Vi Volume de distribution tissulaire (mL)
V, Volume de distribution plasmatique (mL)
/A Volume de distribution de 'EES (mL)
/A Volume cellulaire (mL)
V4 Volume de distribution tissulaire (mL)
Hctgy Hématocrite d'un gros vaisseau, qui égale envird8 chez ’'homme
F Flux sanguin (mL/min)
E, Flux plasmatique par unité de volume tissulaire /mib/100g de tissu)
kirans Constante de transfert du traceur a travers la papillaire entre le plasma et 'EES
(min)
kep Rapport dék;;qns SUr v, (MIiN™1)
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a; i= 1 ou 2, amplitude des expodentielle@gt) (kg\L)

m; i= 1 ou 2, constante dé,(t) (min™)
D Dose du produit de contragt@mol/kg)
E Extraction
e Fraction de volume extravasculaire sur la fractilenvolume extracellulaire
totale
S la surface capillaire d’échange
P la perméabilité capillaire
PS volume de plasma qui traverse la paroi capillaaeunité temps pour 100g de
tissu

4.1.1 Modele de convolution

En 1954, Zierler et Meier (77, 78, 83-85) qui claient a caractériser le métabolisme
musculaire in vivo, ont repris le modele de la tililn d’un indicateur et ont décidé d'utiliser
une approche de type « boite noire ». Six ans aupat Stephenson (86) avait déja utilisé le
méme type d’approche. De leur c6té, Zierler et Mer établi précisément les bases de la
théorie de dilution indicateur (TDI), ont validé delation entre le flux et le volume sanguin
émise par Stewart et Hamilton, connue sous le neitihéorie du volume centrale (56, 57) et
ont montré que la TDI est valable aussi bien avee imjection en bolus qu’en infusion.
L’avantage de cette approche est de prendre entedengecirculation de l'indicateur.

Aucune caractéristique sur les échanges intrinseduesysteme n’est nécessaire. Il est
alors possible de représenter la concentratioreuset, (t) (impulsion de sortie) du traceur a
la sortie d’'un systéeme tissu-capillaire simplifiégure 4-2), par le produit de convolution de
la concentration artérielle plasmatique a I'entfg€t) (impulsion d’entrée) et de la fonction
h(t) qui caractérise la réponse du systeme (réponsdsiopnelle) tel que (84, 85):

Co(D) = Ca(t) ® h(D) = j “ht — D¢, (D) dr o

Pour pouvoir utiliser I'opérateur de convoluti® le systéeme doit étre considéré comme
linéaire et stationnaire, ce qui signifie respeatient que la réponse du tissu croit avec la
dose injectée et qu'elle est indépendante du tedtipgection. D'un point de vue
statistiquer(t) est une fonction densité de probabilité du temgpsransit moyen du PdC, a
travers le systeme tissu capillaire (Figure 4-47,(84). En respectant le principe de
conservation de la masse, c’est a dire que leuracest ni produit ni détruit dans le systéme,
toute la quantité du traceur a I'entrée du systésteetrouvée a la sortie, tel que :
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f h(t)dt =1 4-2
0

On peut en déduire la fonction de distribution dETVIH (t) qui est l'intégrale de la densité
de probabilitér(t) du temps 0 au temps t tel que :

H(t) = fth(‘r)d‘[ 4-3
0

H (t) représente également la fraction de la quantitéadeur qui quitte le systeme entre le
début de l'injection et le temps t. On peut ainmsidéduire la quantité de traceur qui persiste
dans le systtme a un instant t, par la fonctiorué®(t), qui est décroissante, finie et
positive (Figure 4-4) :

RO =1- H () =1 —jh(T)dT 44
0

Par définition, MTT est la variable aléatoire dddaction de densité de probabilitét) tel
que :

[a%) [a¥]

MTT = f th(t)dtzf R(t)dt 4-5
0 0

Remarque pour un traceur intravasculaire, MTT décrit le psnale transit moyen du traceur
au sein du compartiment plasmatique. Pour un tradéfusible, MTT décrit le temps de
transit moyen nécessaire au traceur pour travessympartiment plasmatique et interstitiel.
MTT est de I'ordre de la seconde dans le lit capél et de I'ordre de quelques minutes dans
I'EES (55).

4.1.2 Application en DCE-MRI

En DCE-MRI, C,(t) n'est pas accessible car cela nécessiterait diéseeales
prélévements veineux itératifs. Il est possibles@sm affranchir, en utilisant la concentration
tissulaire du PdC,(t), qui elle est mesurable a partir des données (&ipdt). En respectant
le principe de conservation de la masse, les leisFitk (Cf. Annexe 12.6) permettent
d’exprimer la variation temporelle de la massel’'un traceur dans un volume de distribution
tissulaireV;, en fonction de&,(t), deC,(t) et du fluxF du traceur. En assimilant le volume
de distributionV; du Gd au volume tissulaifé, il est possible d’écrire la relation suivante
(84) :

am (t) _ G (t) _

It Vi P F[C,(t) — C,(2)] 4-6
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Remarque le volume de distributiori;) d'un PdC diffusible extracellulaire est la somme
du volume plasmatiqu@’,) et du volume interstitigll,), alors que le volume de distribution
d’'un PdC uniquement intravasculaire &st Le volume tissulaire est quand a lui égal a la

somme des volumgs,V, et du volume intracellulair@,). Néanmoins, en DCE-MRI
comme le Gd est un agent de contraste extracedull signal tissulaire est issu du Gd
contenu dang, etV,, c’est pour cela qu’il est possible d'assimilgra V.

A un moment t, la quantité de traceur dans le systést donné par la différence entre
I'entrée et la sortie, tel que :

OV, = F [16,(0) - Cu@lde .

Si on remplacé&, (t) par I'équation 4-1, on obtient :

t

C:(t) = %J-[Ca(f) — Co(1) ® h(D)]dr 4-8

0

Qui, grace aux propriétés d’associatitivité et dstridbutivité du produit de convolution,
devient (84)

t
F :
C() =7 C® ® |1~ j h(r)dr 49
t 0
En inséranRk(t) dans I'équation 4-9 on obtient alors (85):

F
Ce(t) = VR(t) & Cq(t) 4-10

t

F , . " . . . , ‘s
-~ représente le flux plasmatique par unité de voltisgilaireF,. En insérant cette derniere
t

notation dans I'équation précédente on retrouvelession connue :
Ce(t) = KR (£) ® Cq () i

On obtient donc un produit de convolution séGp&). Si la reponse impulsionnell§R (t)
d’un tissu est connue, il est alors possible de prédire eraent I'impulsion de sorti€.(t),

en fonction de toute impulsion d’entrég(t). En DCE-MRI la problématique est inverse, la
réponse du tissi,R (t) est inconnue et on essaie de la determiner ar whatC,(t) et
deC,(t). Pour cela, il faut inverser le processus de clutiem, c’est ce qu’'on appelle la
deconvolution. A partir d,R (t), des parametres de perfusion sont calculés. Néaamo
ceux-ci peuvent également I'étre directement, airpaes courbesC.(t) et C,(t) par
approximation. Cela sera abordé en détaille daokdpitre 5.
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Remarque il est important de noter que les courbes utifiségns la modélisation cinétique
sont des courbes de concentration du PdC et nocalebes de signal. Les concentrations
tissulaires ou plasmatiques du traceur sont de&sivies courbes de signal d’'une ROI
positionnée respectivement dans le tissu d’étudiames$ un vaisseau vascularisant le tissu. La
courbeC,(t), représentant la concentration artérielle plasjnatidu traceur, est calculée a
partir de la courbe de concentration artériellaleotlu traceu€, (t) divisée pai(1l — Hctgy),

ou Hct,y est I'nématocrite d’'un gros vaisseau(,45 chez 'lhomme)(,(t) est calculée a
partir du signal du vaisseau vascularisant le tifsest recommandé d'utiliser le terme AlF
uniquement pou€, (t) et non pout,(t) (2).

4 ®)

Veine efférente

Artere afférente Flux Fp, volume de
distribution V4 et temps de -
Cq () transit moyen MTT C, ()

. /

Boite noireh (t)

Figure 4-2 : représentation schématique d'un systéme tissul@iapiselon une approche de type « boite
noire ». Le systéeme est alimenté par un vaisseatiely dont la concentration artériel plasmatiguetraceur
estC, (t). Le traceur traverse le systéme dont le volumdiskeibution es¥,, avec un fluxF, et un temps
de transit moyen MTTh (t) est la réponse impulsionnelle du tiss€g(t) la réponse de sortie.

4 ®)

Veine efférente

Artére afférente Flux Fp, volume tissulaird/,,
concentration tissulaireC, (t), et
Cq (O temps de transit moyen MTT » ()

. /

Boite noireh (t) = F,.R (t)

Figure 4-3 : représentation schématique d’'un systéme tissulaiapiselon une approche de type « boite noire
appliquée en DCE-MRI. Le systéme est identique r@edulent sauf qué, (t) n'est pas accessible. Le trac
traverse le systéme dont le volume le volume ddriligion est assimilée au volume tissuldite ou le
concentration tissulaire observée €st(t), ou le flux sanguin esF, et ou le temps de transit moyen
MTT. h (t) est la réponse impulsionnelle du tissgft) est considérée comme la réponse de sortie.
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Figure 4-4: représentation des notions de convolution eédense impulsionnelle. Le Schéma « a » représente
cas idéal, ou I'impulsion d'entrég, (t) est instantanée et forme un pic. Dans ce casplfision de sorti€, (t)
est identique a la réponse impulsionnelle du tisa (t). En réalité, il est impossible d’obtenir une ingat
d’entrée sous forme d'un pic et sa forme habituslesemble plus a la courbeuge plus large. Dans ce ¢
limpulsion de sortieC, (t) est différente dé&(t) et est égale au produit de convolution de cetteiéle
aved, (t). (Schéma adaptée de Brix et al 2010). Schéma «du>point de vue statistiquk,(t) est une densi

de probabilité du temps de transit moyen du tracgam intégraleH (t) est alors la fonction de distribution
temps de transit moyen et représente la fractida deantité de traceur qui est sertiu systéme jusqu’au temg
On en déduit alors la fonction résidRet) qui représente la fraction de la quantité du tragei persiste dans
systeme au moment t. (Schéma adapté de Zierler 2000

4.2 Théorie de I'analyse compartimentale

4 .2.1 Définition

La deuxieme approche pour étudier la distributiaortrdceur dans un tissu est d’utiliser
'analyse compartimentale. La pierre angulaire a@etHéorie est le compartiment, qui est
définit comme un espace ou le PdC se distribueadenf homogeéne. A linverse de la TDI,
gui fonctionne comme une « boite noire », le tigst ici représenté par une série de
compartiments interconnectés. La distribution duCPeh leur sein est dirigée par des
hypothéses de base. Cela permet d'utiliser deatiéms de flux, comme représentation
mathématique de la variation de la quantité du Bdkavers les différents compartiments. En
fonction du nombrer de compartiments, on peut écriteéquations exprimant les variations
de la quantité du PdC a travers les compartiméms.paramétres inconnus des équations
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caractérisent les échanges entre les compartineént&®st, ceux-la mémes que l'ont peut
calculer (55, 87).

4.2.2 Historique

La plupart des modeles (compartimentaux ou norisési en imagerie de perfusion,
notamment en DCE-MRI proviennent de la médecineléaire, ou ils ont atteints une
certaine maturité (88). lls ont émergé dans le doeendes neurosciences avec pour but de
déterminer des parametres de circulation céréerakcintigraphie. Les plus connus sont : le
modele de Kety et Schmidt (79, 89), celui de Rer#irCrone (80, 81, 90) qui sont des
modeles uni compartimentaux ; et le modele a «pean®s distribués » d’homogénéité
tissulaire de Johnson et Wilson (91). En 1991, sTeftKermode (52, 92) ont été les premiers
a publier un modele exploitable en DCE-MRI, suigies trés prés par Larsson (93) et Brix
(53). De multiples autres modéles ont égalementdétéeloppés, tels que celui de Tofts
modifié (92), de Buckley (51), de Hoffman (94), ldarsson (95), de St Lawrence et Lee(96),
de Patlak-Rutland utilisé pour le rein, de Mate(88) utilisé pour le foie et encore bien
d’autres....

4.2.3Modele bicompartimental

La plupart des modeles compartimentaux utiliségreagerie dynamique, sont dérivés
du modele général a deux compartiments 2CXM (twosartment exchange model) (55,
84).

Compartiment plasmatique

Vo Gy

PS PS

Espace extracellulaire extravasculaire EES

Ve, Ce

Figure 4-5: Représentation schématique du modeéle bicommpamtal, qui consiste en un compartin
plasmatique de volunig échangeant avec un compartiment extracelullaitaeasculaire EES de volunig
Le traceur entre dans le systeme avec un flux @tqoer, et une concentratiofy, et en ressort avec le mé
flux F, et une concentratiofi, . Les échanges entre les deux compartiments sginedtionnels, symétriques
représentés par une consta@steDans I'EES, le traceur est réparti de facon hadneget sa concentration y
decC, .
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Comme le montre la Figure 4-5, les espaces deldison du PdC sont :

- le compartiment plasmatique intravasculaire (IVABtravascular plasmatique space),
considéeré comme le compartiment central, de volufpeou la concentration

plasmatique moyenne du PdC €st,

- et 'EES considéré comme le compartiment périphericde volumé, ou la
concentration interstitielle moyenne du PdCast

Le PdC arrive dans le compartiment plasmatique awedlux F ou F, (égale au rapport
deF/V,) et une concentration artérielle plasmatigygt) et ressort avec une concentration
C, et un fluxE,. Pour pouvoir modeéliser les échanges par des iégaade flux, un certains
nombres d’hypothéses sont nécessaires :

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

- la distribution du PdC dans un compartiment est dggne, c'est a dire que sa
concentration est la méme en tout point ;

- etle flux plasmatiqué, est constant entre I'entrée et la sortie.

En respectant le principe de conservation de laseyde systeme d’équations modélisant la
variation du PdC dans le plasma et dans le lEE&esuivant (55, 84, 87):

dcC,
v = PS(C, —C,) + E,(Co— Cp) 412
dC. _ PS (C,—C
Ve E = ( p e) 4-13

Ou v, est la fraction de volume plasmatiqug,la fraction de volume de 'EES;, le flux
plasmatique qui représente le volume de plasmansant le compartiment vasculaire par
unité de temps pour 100g de tisBureprésente la perméabilité capillagteS la surface
capillaire d’échange, souvent obtenus ensemble ladiagsme du produiPS normalisé par le
volume tissulaire. Ce dernier représente le volamelasma qui traverse la paroi capillaire
par unité temps pour 100g de tissu.

Remarque:comme dans la TDK;,, n'est pas accessible a partir des données acqlises
approximation est alors réalisée, qui consiste rsid@érer les concentrations veineuses et
plasmatiques égaleg(~ C,) car on suppose donc que le PdC se distribue tastament
aux compartiments accessiblés. est donc remplacée péy, dans le second membre de
'équation 4-12 (en gras).

Ces équations de flux définissent le modele 2CXMntdla solution est une bi-
expodentielle avec quatre parameétres inconnus autes PS, v, etv, (58, 59). Ces derniers
sont alors obtenus par ajustement du modele bidep@l aux courbes; (t). En
considérant le tissu comme linéaire et stationnalirest possible d’exprimef; (t) par un
produit de convolution :
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Ce(t) = KR () ® Ca () 414

Sourbron (97) et Brix (59) ont détaillées les caimtes du 2CXM, ses états limites et
les difféerentes conditions pour lesquelles celupeut étre réduit a un modele simplifié,
comme celui de Tofts (52). L’état de base de ceatgoelst définit par les conditions suivantes
(97) :

Vet v, <1

Dans le cas ou les parameétfpsPS, v, etv, sont finis et non nuldy,R (t) prend la forme bi-
expodentielle suivante (84, 97) :

F,R(t) = Foe K+ 4+ F_etK- 4-15
Ol] Fp Ty — 1
=— P p =+4F =2 _
t (vp + ve)'[+ - - pTi + 1 416
et
E—Ee+e Ee(1—-E)(1—e) 417
= {1+ [1-4 _
t 2E (E—Ee +e)
v+, 4-18

e représente la fraction de volume extravasculairela fraction de volume extracellulaire
totale.E est I'extraction, il existe difféerentes définitmet formules pour la représenter. Dans
le cas du modéle de Kety (89), le compartiment Mage est assimilé a un « plug flow »,
I'extraction est définit comme le rapport du flukfasif a travers la membrane sur le flux
convectif entrant :

4-19

Renkin (90) donne une définition quasi similairepnise par Tofts (92), ou la fraction
d’extraction est la proportion de PdC qui quittedtenpartiment plasmatique vers 'EES lors
du premier passage du bolus dans le lit capilléategue :

E=1— ePS/F 4-20
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Il existe encore une autre facon pour formulertfastion, qui est plus adaptée a I'analyse
compartimentale (97):

o PS
~ PS+E,

4-21

Pour retrouver cette équation, il faut prendre piession des flux du modéle
bicompartimental (équations 4-12et 4-13) et igndeeretour de flux du compartiment EES
vers I'IVPS telPS = C,, = 0 (97).

Les états hemodynamiques du 2CXM sont definit paw, etPS, qui représentent
respectivement la perfusion, la vascularisatiole eégime d’échange du tissu (Tableau 4-2).
Pour chaque situatioR,R (t) prend une forme particuliere, avec un nombre déter de
parametres et une signification propre (59, 97).

Tableau 4-2 :les différents états hémodynamiques du 2CXM petéta déterminés a partir de la perfugign
du reflet de la vascularisation, et du reflet du régime d’échangs.

Perfusionf, Vascularisation, Régime d’échanggs
Peu intermé| élevée peu intermé élevée lent mixte rapide
diaire diaire
F,=0 |E F,=0 [1v,=0 |v,#0 |v,=0 |PS=0|PS PS = o
5 ]0; | > ]0; x|
v, #0

4.2 .4 Modeéle de Tofts

En 1991, Tofts et Kermode (52) furent parmi lesnpegs a proposer un modele
unicompartimental utilisable en IRM. La premiérasien, directement inspirée des modéles
de Kety (79, 89) et Renkin (80, 90), a été ininaémt développée pour caractériser les
variations hémodynamiques des Iésions de la se@ogplaque (52). Le modele de Tofts, tel
gu'’il a été décrit, reprend les mémes hypothésesRankin (80, 90) et du 2CXM (84, 97) :

- le PdC est injecté en bolus ;

la distribution du Gd dans un compartiment est hgpéne ;

les échanges sont de premier ordre, bidirectioesell symétriques ;
et I'excrétion rénale est négligée.

De plus, Tofts fait I'hypothése (comme Kety) que dantribution au signal du PdC
intravasculaire est négligeable, car les vaissemuseprésentent que 2% du volume cérébral
total (52), tel que :

Ce(t) = 1.C(t) + v,C, (t) = v.C,(t) carv, = 0 4-22
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C’est I'une des conditions qui permet de réduir@ @XM a un modéle unicompartimental
(97). Le modéle de Tofts exprim&(t) sous la forme d'une équation multiexpodentielle
décroissante (équation 4-23) (52), fonctigh(t) et de deux parametres inconnus

caractérisant les échanges que &gnt,s etv, :

2

ai ) _(ktrans),
— —mit 4-23
C(l) = D opans Y —— e (e 4 U5
_—ml — —
=1 Ve
Ou alors en 2 ai
_ —mi —(kep)t Ve -
posant Ct(t) =D ktransz mi— k (e it +e ( eP) )Sl kep a-2d
k — Ktrans i=1 ep
ep Ve _ ktrans

Ve

Ou D est la dose du PdC injectée par voie veinekisg,, remplace le produiS du modeéle
2CXM et représente la constante de transfert dudRd€mpartiment plasmatique vers 'EES
a travers la paroi endothéliale, reflétant a las fta perméabilité capillaire et le flux

plasmatique (1) et,, représente une constant égale au raé‘ﬁvé#. La dependance@, (t)

est introduite dans les équations ci-dessus parejparametres,, a,, m,, et m, obtenus
par ajustement de I'équation bi-expodentielle 4a% courbeg), (t).

2
C, (t)=D Z a; e ™Mt 4-25
i=1

Ou a - & sont des constantes, qui correspondent aux amgditues expodentielles,
normalisées par la dose injectée gt mm, sont des constantes égales a l'inverse du temps de
décroissance des expodentielles (Cf. Annexe 1€&)x qui ne sont pas capables de mesurer
C, (t), peuvent avoir recours a des valeurs de la litiéeacomme celles de Weinmann (54)
(a; =3,99,a, = 4,78, m; = 0,144 etm, = 0,011), obtenues grace a I'étude de la variation
de la concentration artérielle plasmatique du DT®H-chez une vingtaine de patients sains,
par échantillonnage dans l'artére radiale. Le dales parametres physiologiques, s etv,

se fait alors par I'ajustement de I'équation 4-2& aourbeg,(t). Si le tissu est considéré
comme stationnaire et linéaire, on peut utilisgrrieduit de convolution suivant :

Ct(t) = ktransca(t) ® e_(kep)t 426
avecF,R(t) = Kypanee ™ ken)t

Remargue en réaliteC, (t) n'est pas mesurable en imagerie de perfusion. @assiterait
d’avoir une résolution spatiale a I'échelle du mi@isseau carC, (t) représente la

concentration plasmatique du PdC au contact dealai pcapillaire ou s'effectuent les
échanges avec I'EES. Bien que fausse, I'hypothétenslaquelleC, (t) = C,(t) permet

d’avoir une représentation approximativeCglét). En effet, a cause du passage du bolus dans
le réseau capillaire, (t) est plus dispersée qdg(t) et survient avec un retard.
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4.2 5Modele de Tofts étendu

Dans beaucoup de tissus, comme dans les tumeypeilfese selon laquelle le volume
plasmatique peut étre négligé est fausse. Par d&eihp été montré que le modele de Tofts
surestimek;,.qs jusqu’a plus 54%(74). Pour sursoir & cette linotatle modéle de Tofts a
été étendu (92) pour prendre en compte le contoibuau signal du PdC situé dans le
compartiment plasmatique. Le signal tissulairedesic la somme des signaux de 'EES et de
I'VPS.

Ce(t) = 1,Co(t) + vpCp(t) 4-27

En reprenant les équations précédentes on obt@st:a

2

ai . _(ktrans
Ct(t) =D ktransz —( et —e ( ve )t) 428

. k
i — trans
=1 Ve

2

-m;t

+vaz a; e "M
i=1

Les parametres physiologiques mesurablesisopts v, etv,, qui représente la fraction de
volume plasmatique au sein du tissu d’étude. Scamsidere le tissu comme stationnaire et
linéaire I'équatior-28 prend la forme suivante:

Ce(t) = KeransCp(t) ® e~ ker)t 1 1,0, (1) 429

4.2.6 Autres modeéles

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

- le modéle de Brix et al (42, 53, 98) qui ont uélisne injection lente du PdC et qui a
éte repris par Hoffmann et al (94) ;

- le modele de Larsson et al (92, 95) qui modéligdFl’sous forme d’une triple
expodentielle décroissante ;

- des modeles compartimentaux spécifiques a 3 comeants pour le rein (99) ou a
deux entrées pour le foie (88)

- Ou encore le modéele a parametre distribué d’hom&gErtissulaire avec son
approximation adiabatique de Saint-Lawrence et loggge permet de calculer
séparément I'extraction et le flux plasmatique(96)

Les hypotheses de base, la modélisation de I'AlEssparamétres varient d’'un modéle
a l'autre, ce qui rend la comparaison entre euicdd (92).
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5 Analyse des courbes de concentration tissulaire

En fonction de la théorie utilisée, différentes emi meénent aux parametres
pharmacocinétiques (Figure 5-1) :
1- L’analyse compartimentale permet de calculer dearpatres de flux et de perméabilité
capillaire par ajustement du modeéle aux courbesdeentration.
2- L’approche par convolution de la TDI permet de gkdcdes paramétres de flux, soit :

i. directement a partir des courtigégt) etC,(t) (analyse directe) ;

ii. soit aprés dévolution a partir de la reponse inpafelle du tissw,R(t). Celle-ci
qui peut étre réalisé :

1. sans modele, c’est a dire sans aucun apriori siarfae deF,R(t) (déconvolution
sans modele) ;

2. avec un modele parametrique, c'est-a-dire qu’ortraim F,R(t)a une equation,
dont les parametres n'ont aucune valeur physiolagig(déconvolution
paramétrique) ;

3. ou avec a un modeéle pharmacocinétique (déconvaliieec modeéle) permettant
de calculer en plus des paramétres de flux, desmgares propres au modele.

iii. La déconvolution est réalisée classiquement avecAlR. Néanmoins, lorsqu’elle
indisponible, la déconvolution a l'aveugle est ueehnique trés habile pour
pouvoir calculer les parametres cinétiques.

L’analyse des courbes peut étre réalisée voxelpgel, ce qui nécessite en géenéral
d’avoir un bon rapport signal sur bruit (SNR - fijnoise ratio). Celui-ci est amélioré par le
sous échantillonnage des données, qui est plusaedfi lorsqu’il est réalisé apres
quantification. L’analyse peut également se faiga#éir d’'un groupe de voxel, en prenant la
moyenne des signaux ou leur médiane, ce qui araéliajustement des données, au prix
d’'une perte d’'information sur I'hétérogénéité tualer La présentation la plus fréquente des
résultats est la mise en image des parametres@oos d’une cartographie couleur (100).

5.1 Ajustement par un modéle

L’ajustement ou « fitting » consiste a faire cop@msdre deux courbes, celle du modele
théorique et celle mesuré. Il existe plusieurs wddls d’ajustement, dont la plus fréquente est
la régression non linaire des moindres carrés. Celesiste a minimiser le carré de la
différence entre deux points ('un de la courbeothtie et I'autre de la courbe mesurée) en
adaptant de fagon itérative les parameétres incodousodéle. Ainsi, si la courbe théorique
suit parfaitement la courbe mesurée, les paraméingésiques du modele refletent alors la

distribution du PdC.
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5.1.1 Choix du modele

Le choix du modele n’est pas standardisé et leq@es de la littérature a ce sujet
restent contradictoires. Cela améne ceux qui vewealyser quantitativement les données
d’'une IRM de perfusion a se tromper de modele.d@énition, le modeéle le plus adapté a un
tissu est celui qui s’ajuste le mieux aux courbesumées. On peut ainsi en tester plusieurs,
pour savoir lequel fournit le moins d’erreur déirfig mais la signification des paramétres peut
alors étre pris en défaut (97).

L’expérience montre gu’il existe un compromis ed&reomplexité du modele choisi et
les contraintes techniques d’acquisition (RT, S&ssibilité de mesurer ou non 'Alfg4,
101) Si les données sont acquises lentement (RT supéra 10s), un modéle simple comme
celui de Tofts sera plus adapté (74, 102). Si lag’iTde I'ordre de la seconde, alors des
modeles plus complexes (42, 103, 104), tel qua éeharametres distribués de St Lawrence
et Lee (96) peuvent étre utilisés (74, 102).

Mais [l'utilisation de modéle simple, ignorant camsa parametres, induit
systématiguement des erreurs (105, 106). Alord’qgtiksation de modéles complexes altere
'ajustement et augmente lincertitude du calculs dearamétres. C’est pour cela, que
I'utilisation de modele complexe n'est recommandée s'il existe des preuves formelles
d'un ajustement de qualité. Dans tous les cascdiiitude doit étre estimée, en incluant
l'erreur d’analyse et la qualité des données (BurRela, il existe des tests statistiques, tel
gue le F-test (59) et ceux basés sur la théoriel'idlormation comme les criteres
d’'information Akaike (107), permettant un choix plobjectif.

Parmi tous les modeles, c’est celui de Tofts géiéale plus utilisé ces deux derniéres
décennies. Il est recommandé en oncologie darardatérisation tissulaire (2, 3, 61, 108) car
c’est un modele d'utilisation simple, applicabler sies données a RT lente et dont la
signification des parametres a largement été é@udiéla en dépit des études qui ont montré,
gu’il n’était pas adapté a tous les organes etlgsgarametres n’étaient pas correctement
estimés (74, 97).

Il a été montré que le modele de Tofts était biapse aux tissus peu vascularisgs(
0) ou la contribution au signal du PdC intravasicelpeut étre ignorée, c’est a dire des tissus
qui contiennent peu de vaisseaux. Il a égalemeéniméntré que le modele de Tofts modifié

était bien adapte au tissu trés perfugé<{ - ) ou peu vascularisé (des lors gyen’est pas
négligeablepy, #0) mais inadapté lorsque ces deux conditions étedemies (97).

5.1.2 Signification des parametres cinétiques
La modélisation qu’elle soit compartimentale ou rest basée sur une connaissance
hypothétigue des échanges. La signification desampeires pharmacocinétiques qui les

caractérisent varient en fonction des conditioemddynamiques de base. Si le tissu diverge
de celles—ci, les parametres calculés perdent #gnification et donc leur valeur
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physiologique. En 1999, Tofts et al (1) ont faiewsynthése des différents parametres existant
en DCE-MRI et ont tenté de les définir :

- kep est le rappoit,.q,s/ve, C'€St une constante de vitesse des échanges @eRtde
I'EES et plasma et refléte la perméabilité. Sortduast I'inverse des minutes (mipet il
est toujours supeérieurkq, . d’un facteur deux a cing.

- v, représente la fraction de I'EES. Il est toujourmeris entre 0 et 1.

- vp représente la fraction de volume plasmatiquestit@ujours compris entre O et 1, avec
comme conditionvp + v, =1

- kirqns €St la constante volumique de transfert du Pd€odopartiment IVPS vers 'EES.
C’est un reflet de la perméabilité capillaire. Cargmetre est le plus utilisé dans la
littérature et présuppose l'utilisation d’'un desuxlanodeles de Tofts. Sa signification
dépend de la balance entre perméabilité capil(aweextractiorE) et flux sanguin car |l
est egal au produitF,. Tofts et al (1), lui ont distingue différentegsifications en
fonction de I'état hémodynamique du modéle. Cedliesent également détaillées par
Sourbron (97) et Brix (59) qui se sont intéresaés rmodeles 2CXM et aux conditions
dans lesquelles celui-ci pouvait étre réduit a usdéhe unicompartimental. Ces trois
auteurs ont donc défini trois états hémodynamidhésriques dans lesquellég. s a
une signification certaine. Pour cela, il faut 8messer au comportement de I'extraction
E = PS/(PS + E,) dans chaque situation :

1) Lorsque le produit perméabilité — surfal& est tres supérieur au flux sangits >
F), les échanges sont dits limités par le flux sangua paroi capillaire est trés
perméable et le PdC se distribue instantanémerst leandeux compartiments, comme
s’il N’y en avait qu'un. C’est le cas du modele aompartimental de Kety (89), ou la
contribution au signal du PdC dans I'lVPS est rgggi L'extraction est donc maximale
c'est-a-dire égale a 1. Dans ce das;,s est égale au flux plasmatique du PdC
normalisée par le volume tissulaire :

kirans = B, (PS > F) 5-1

2) A l'inverse, lorsquePS est tres inférieur au fluPS « F), les échanges sont dits
limites par la perméabilité capillairé’;= PS/FE, carPS+ FE, =~ F,. On peut alors
considérer que le bolus du PdC passe dans le résgdllaire avec une trés faible
diffusion dans I'EES. C'est le cas du tissu cérBlsain ou la barriere hémato
encéphalique empéche la diffusion du traceur VEES. Dans ce ca%,,.,s €St égale
au produit perméabilité-surfadxs normalisé par le volume tissulaire :

Kirans = PS (PS < F) 5-2

3) Et enfin, lorsque les échanges sont limités a Ia fwar le flux et la perméabilité
capillaire, k;-4ns €St €gale au rapport du produit de la perméaluiif#llaire et du flux
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plasmatique sur leur somme. Comme I' a expliquerloun (97), ce dernier régime
hémodynamique qui pourtant existe, n'est pas aisgoraprendre, ce qui I'améne
souvent a étre ignoré dans la littérature. Pout@amiodéele de Tofts (52, 97) et Tofts
modifié sont bien adaptés a ce type de tissus :

Kirans = (PS.F,)/(PS+F,) 0 < PS < 53

Dans le modele de Tofts modifié, la significatiom/d,..,s n'est claire que lorsque,
n’'est pas négligeable. Il est alors égal au pra@ti(97). En dehors de ces cas, c'est-a-dire
lorsque le tissu est trés vasculalisg = ) ou que le régime d’un régime d’échange est lent
ou rapide PS = 0 ou PS = o), malgré un ajustement correct des modeles de Tits
données, linterprétation des parametres calcelgt® indéterminée (97).

5.2 Analyse directe

Il est possible, comme cela est détaillé par K84), Sourbon (55), Koh (85), de
deduire directement le flux plasmatigge la fraction de volume de distribution, et le
temps de transit moyeMTT du PdC a partir des courb€gt) etC,(t), grace au théoreme du
volume central. Celui-ci exprime la fraction du wale de distributiow; du PdC par le

produit MTT et du flux plasmatiqug, :
vg = F,. MTT 5-4

Remarque Le volume de distribution d’'un PdC uniquementamtsculaire est eégallg alors
que pour un PdC diffusible il est égale a la sonde, et de .

Dans le chapitre sur la théorie de dilution d'udidateur, MTT est définit comme étant
I'intégrale de la fonction résidu(t), ce qui permet de reformuler I'équation précédente

vy = Fp.f R(t)dt 5-5
0

En multipliant le second membre de I'équation Ggles parfgo Ca(t)dt/fow C,(t)dt ,
I'expression dev,; prend la forme du rapport des aires sous les esutbC, (t) etC,(t) :

_Le®

= 5-6
Jy Co(®)at

Vg

Le seul bémol est la nécessité que les courbesrnetat a O ou recroisent la ligne de
base, ce qui peut ne pas s'observer dans certssn @lurant le temps d’acquisition,
notamment en cas diffusion interstitielle du Pd@xtrapolation des courbes est une solution
mais elle n'est possible qu'aprés une décroissanffisante de,(t) etC.(t). Sinon, le
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rapport des aires sous les courbes jusqu’au temgmscdest une approximation satisfaisante
(209). Pour limiter les incertitudes de mesuresgualité de I'échantillonnage du premier
passage du bolus est primordiale notamment, lorktiesu se rehausse trés rapidement (55,
84).

Pour calculer le flux plasmatiqu, il suffit de reprendre l'équation 4-6 de
conservation de la masse, en faisant I'hypothése jgste apres I'impulsion d’entrée, la
concentration veineuse du PdC a la sortie du sysesahnulle ou presque nWig(t) = 0):

C(t) F C.(t)/dt

dt Vt[ca(t) - Cv(t)] ~ Fp-Ca(t) donc Fp ~ W 5-7

E, est donc égale au rapport du gradient maximal€, @ /dt surC,(t) mais cela n’est vrai
que lorsque, (t) a atteint son amplitude maximale, pour laquellpdate de&C;(t) est la plus
importante. Ce type d’approximation est responsdhlae sous estimation systématique de
E,, surtout lorsque le tissu est tres perfuse (84)stlaussi important de noter que la forme de
la courbeC,(t) est tres importante car plus le bolus est coulus [ pente de la courbe
tissulaire est étroite et plus les parameétres t&cwsont précis (110). Cela montre
l'importance d’avoir une fréquence d’échantillonaagevée, afin de mieux détecter la pente
deC.(t) et la valeur maximale dg,(t)(55, 84).

Grace au théoreme du volume central, il alors snda@ retrouver la valeur de MTT a
partir de la valeur du flux plasmatique et de &fion du volume de distribution.

5.3 Déconvolution

L’autre approche, plus fiable, qui permet de caclks parametres de flux grace a la
TDI est de déterminer la réponse impulsionnelléigsBu a partir d€,(t) etC,(t), en inversant
le processus de convolution. Le terme dédié estéonvolution. En mathématique, cela
consiste a résoudre un « probléme mal posé » quitiatd plusieurs solutions dont certaines
sont non réalistes. Deux approches principalegestis

La premiére utilise une transformée de Fourier (TE)) ou de Laplace. La TF de
[F,R () ® C, ()] est égale au produit des TF [dgR(t)] et de[C, (t)], en inversant la TF
du rapportTF[C, (¢)]/TF[C, (t)], on obtientF,R(t). Néanmoins, cette approche est instable
en raison du bruit qui est amplifié lors du proosssLa TF permet une représentation
fréquentielle des courbes ou les hautes fréquesarestituent le bruit et les basses fréquences
le signal d’intérét physiologique. L’application udi filtre de type « passe bas » avant
l'inversion de la TF élimine les hautes fréqueneepermet une meilleure détermination de
E,R(t) (111). La forme du filtre est généralement chotkefagon empirique mais ce choix
peut étre optimisé par des techniques telles gid{hased MMSE (Fourier Transformation
based on Minimum Mean-Squared Error), permettant sthbiliser et d’améliorer la
déconvolution (112).
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La deuxieme approche, dite algébrique, permet ttermailler I'équation 4-11 en une
matrice d’équations (113). Méme si cette techniegtanoins sensible au bruit que I'approche
par TF, des oscillations importantes dégrgg&(t) et compromettent le calcul des
parametres. La « décomposition en valeurs singglier des matrices d’équations (SVD -
Singular Value Decomposition) (113-117) est la téghe de déconvolution algébrique la
plus utilisée, surtout dans sa variante tronqudg)(1Elle a I'avantage de permettre une
régularisation qui agit a partir d’'un seuil. Cetiijoue un réle majeur dans I'efficacité de la
déconvolution et dépend en partie de la qualitéddesmées, notamment du SNR (117, 118).
Le choix de ce seuil peut étre optimisé par dehatss objectives, telles que les méthodes
LCC (L-Curve Criterion) ou GCV (Generalized Crosalidation) qui peuvent étre combinées
avec un autre régularisation de type SFTR (Stan&ardh Tikhonov Regularisation)(119,
120). Le choix entre ces difféerentes techniquesédelarisation n'est pas encore totalement
clair mais dépend en partie de la qualité des dmrig20). De plus, Ces techniques sont
sensibles au retard et a la dispersion de I'AIRBJ1&e qui n'est pas le cas de I'approche par
TF (112). Certains considerent ces techniques dmondélution et de régularisation
complexes et non adaptées a I'analyse quantitativpratique clinique. C’est pour cela que
Fan et al (121) ont développé une procédure nuongrip déconvolution en deux étapes,
appelées prédiction et correction. Cette technggreble étre plus simple que les techniques
sus-décrites, néanmoins son efficacité n'a pas rencdé comparée aux méthodes
conventionnelles et son application nécessite harddlonnage temporel élevé des données.

D’autres auteurs ont développé des méthodes denddation a l'aveugle, qui
fournissent simultanément une estimation de I'AlBes parametres hémodynamique du tissu
(122-124). Cela permet de s’affranchir de tousplelemes techniques liés a la mesure de
C, (t) (saturation du signal, volume partiel, phénometiestrée et de sortie de coupe...)
(122-124). Cette méthode est de plus en plus apiet semble donner de bons résultats
(125).

Une autre maniere de régulariser la déconvolutisinl’mtroduction d’aprioris sur
Cq (t) etE,R(t). Ces techniques peuvent étre classées en traip@so

- les méthodes libres ou sans modeéle n'utilisent meid11, 126) ou peu de contrainte,
telle que le fait qué,R(¢t) est une fonction déecroissante, finie et positB&, (113, 120,
127,128) ;

- la déconvolution paramétrique impose une formeydiqale pourF,R(t), ce qui améliore
la déconvolution et permet de calculer des parasetjui n‘ont pas de valeur
physiologiqug121).

- et enfin la déconvolution avec un modele pharmactitjue (113, 122, 129-131), qui
permet de calculer des parameétres physiologiquésrdduction d’aprioris permet de
remédier en partie a la sensibilité au bruit dethodes non contraintes et d’améliorer
I'efficacité de la déconvolution (113).
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5.3.1 Déconvolution sans modeéle

Elle ne nécessite aucune hypothése sur les castigiées du systéeme tissu-capillaire
donc sur la forme dB,.R(t). En appliquant le méme raisonnement que danslys@ma
directe, il est possible de calculBy a partir des conditions initiales. Juste apregdttion
instantanée du PdC a t = 0, tout le PdC reste mdrdans le systeme, tel que la fonction
résidueR(0) est égale a 1, ce qui permet de détermfiperpartir der(0) :

R(0) = 1 et h(0) = F,R(0) = F, 5.8

La moyenne des premiers points ou leur maximum @gatutilisé comme alternative en cas
d'une courbe trop bruitée. La fraction du volume distribution du PdC est donnée par
I'équation 5-5Par définitionv,; est égale a l'intégrale de la réponse impulsidahg€l), c’est

a dire a l'aire sous la courbe. Néanmoins, comnms dlanalyse directe la courbig€t) doit
retourner a 0 ou croiser la ligne de base, ce guraement le cas ; une extrapolation des
données peut étre nécessaire. Par application @hrétme du volume centrale, MTT est
retrouvé facilement (55).

La déconvolution sans modeles améne systématiqueimensous estimation dg et
ce, d'autant plus que le SNR est bas et que le EBMcourt (113). C’est la méthode de
déconvolution la moins efficace. Il a été montr@ djiintroduction d’aprioris simples, tels
queF,.R(t) est une fonction décroissante, finie et positiygrmet d’améliorer la
quantification des paramétres (85, 128).

5.3.2 Déconvolution paramétrique

Elle permet de calculer les parametres de fluyatents. La technique est similaire a la
précédente, a la difference que pour faciliterdaahvolution et diminuer les oscillations, la
déconvolution est contrainte en assumant un formayaque deh(t) (132). C'est une
représentation mathématique décrivant la formeadeolrbe sans aucune hypothése sur les
caractéristiques physiologiques du tissu (121).nLdes modéles les plus utilisés est la
représentation paramétrique de Fermi en imagerdiagpue (133). D’autres modélisations,
comme la fonction gamma (134) ou la fonction potyrade (55, 135) peuvent étre utilisées.
Comparées aux méthodes sans modeles, les métha@deséiriques améliorent I'estimation
du flux plasmatique, surtout lorsque I'équatiodisgie suit parfaitemert(t). Le corolaire est
gue lorsque la forme de la courbe mesurée esteliffé de la représentation analytique, des
erreurs apparaissent. Ce type de technique fowmmitcertains nombre de paramétres
supplémentaires qui dépendent de la fonction @éélismais qui compte tenu de I'absence
d’hypotheses physiologiques restent impossiblegeérprétation (121).

5.3.3Déconvolution avec un modele pharmacocinétique

C’est un mélange astucieux entre la théorie detidiud’'un indicateur et I'analyse
compartimentale. Elle est la plus aboutie en terd@salyse quantitative, car elle permet de
caractériser la réponse impulsionnelle d'un tisgecdes parametres de flux qui découlent de
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la TDI et avec des parametres de perméabilité laapilissus de I'analyse compartimentale.
Le principe est de contrainte la déconvolution assignant ah(t) 'un des modeles
pharmacocinétiques conn(s3, 122, 129-131).

Analyse des courbe&3 (t)

Sans AlF Avec AlF
Déconvolution a Déconvolution Ajustement par un Directe
'aveugle modéle
Sans modéle Avec un modeéle Avec un modele
paramétrique pharmacocinétique

Figure 5-1: représentation des différentes possibilités alge des courbes de concentration tissulaire

6 Acquisition des données

Cette étape est capitale, puisqu’elle conditioneepbst traitement des données.
L’idéale, bien que non réaliste est de pouvoir acgqulans un champ magnétigBg et B,
totalement uniforme des données qui combinent :

- une RT de l'ordre de la seconde, une RS élevébkparENR, une couverture complete de
I'organe cible et de son vaisseau d'irrigation,

- sans artéfact, avec une relation fiable entre sighaoncentration du Gd, ainsi qu’une
capacité a échantillonner correctement une largengade valeur de T

En réalité, il existe un compromis entre ces défifds impératifs. Les caractéristiques de
la séquence utilisée doivent étre connus afin deatiapter aux objectifs de I'imagerie, ceci
est encore plus important dans le cadre d’étudeisites ou I’harmonisation des séquences
est capitale (2).

6.1 Schéma d’impulsion

Les séquences 2D, utilisées les premieres, ordrilage d’avoir une bonne RT aux prix
d’'une couverture limitée (55, 133, 136, 137). Leadjent de sélection de coupe est
problématique car les inhomogénéités de champwsd@/oquent une dispersion de I'angle de
basculea qui a son tour dégrade le profil de coupe (1383 été montré que de prendre en
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compte la variation du profil de coupe dans le wladie la carte T(0) améliore nettement la
précision du calcul des courbes de concentratidegparametres (139).

Grace au développement de I'imagerie paralléleet@chniques de remplissage rapide
du plan de Fourier, les séquences 2D ont été redgaapar des séquences 3D (46, 140-143)
offrant une meilleure couverture de champs et reswtant pas de gradient de sélection de
coupe.

Les séquences 3D en Echo de Gradigmatv&c destruction de l'aimantation transversale
(SGE - Spoiled Gradient Echo) sont les séquencphitesouvent utilisées en DCE-MRI car
elles sont un bon compromis entre les differenys@ratifs techniques. Les versions (ultra fast
SGE) les plus rapides utilisent de petits anglebakcule, un TR court et un remplissage
optimisé du plan de Fourier. Elles permettent liasigion d’'un volume en quelques secondes
ou quelques dizaines de secondes. Néanmoins sellégent d’'une mauvaise pondération en
T1, qui sS'améliore par l'utilisation d’une pré-impids en inversion-récupération (72).

Les séquences Echo Planar (EPI) avec une pré-impuls type inversion-récupération
permettent une acquisition pondérée errds rapide. Néanmoins, les artéfacts de distorsio
de déplacement chimique et fantémes, liés respaotnt a la susceptibilité magnétique, aux
imperfections des gradients et a I'étroitesse dealade passante dans le sens de codage de
phase sont responsables d’erreurs dans la messigrau (72, 144). De plus elles ont une RS
faible (144), peu adaptée a I'imagerie oncologique.

Les séquences Spin Echo (SE) sont peu utiliséesllearont une RT insuffisante. Les
variantes rapides de type FSE (faste spin echligarti plusieurs impulsions de rephasage de
180° aprés I'onde excitatrice de 90°, leur nomk#tednine le facteur turbo. A chaque écho,
un gradient de phase différent est appliqué peameti’acquérir plusieurs lignes de I'espace
k dans un seul TR. Néanmoins, leur RT reste insarite pour une imagerie dynamique. De
plus, la combinaison d’un facteur turbo trop impattet d’'un TE court est responsable
d’'images floues et peu contrastées en pondératiGro).

6.2 Optimisation des parametres

Le choix des parameétres doit étre adapté judicireaaéaux contraintes techniques et a
I'objectif final de I'imagerie de perfusion. Paremple pour une séquence 3D SGE, le signal
est également pondéré en T2*, ce qui provoque arssd du signal lorsque la concentration
en gadolinium augmente au dessus d’un seuil. Poumiger cette pondération en T2*, le TE
doit étre le plus petit possible. Afin d’optimidarRT Le TR doit étre le plus court possible,
mais sa valeur doit étre fixée et connue carietiErvient dans le calcul du; Bt des courbes
de concentration. Si une pré-impulsion d’inversi@tupération est utilisée, le Tl doit
également étre minimisé. Le champ de vue, la neatlie reconstruction et le nombre de
coupes sont adaptés a I'organe étudié, en évieapédaliser la RT(55).

L’angle de bascule optimale qui permet d’avoir leillaur rapport contraste sur bruit
CNR (contrast noise ratio), en I'absence d'injettotle Gd, pour une séquence SGE a TR
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court, est donné par la formule de Ernst (145)sRiet angle est grand, plus l'image est
pondérée en T Néanmoins, celui-ci est différent de I'angleptimal qui maximise le signal
pour une différence de relaxation Rduite par le Gd (146). Le choix de ce dernidrles
résultat d’'un compromis entre concentration maxénmalkesurable, sensibilité de mesure et
énergie déposeée dans les tissus. En effet, awpmss grand, au plus il est facile de coder une
large gamme de concentration, au prix d’'une peeteseahsibilité et d'une augmentation du
taux d’absorption spécifique (55).

Pour les séquences SGE a TR court, toute erreurenm@mme de I'angle de bascule
provoque de grandes variations dans le calcul dar® T(0), des courbeS; (t), C, (t) et
donc des parametres (147). Par exemple, pour udeTRmsec et un angle de bascule de 16°,
une erreur de 2° est responsable d’'une erreur #e &, (t)(146, 147). De plus, lorsque
'AIF est mesurée directement sur un vaisseau ideate, I'importance des effets de flux
varie aveca ; S'il est élevé, les effets de flux sont majorésirpone acquisition en 2D et
minimiser pour une acquisition en 3D. Ceux-ci dégrd la mesure de I'AlF, en créant des
oscillations dans la courbeC, (t) et C, (t). Afin de les minimiser, il est recommandé
d’utiliser un angle entre 60 et 90° en 3D et irdaria 15° en 2D.

6.3 Reésolution temporelle

Plus la RT est courte, plus la vitesse d’échamtiiage est élevée et plus le nombre de
volumes acquis est important. Une RT trés courtenpedonc de mesurer précisément les
courbes de signal et améliore I'exactitude desrpana@s pharmacocinétiques. En effet, il a
été montré que pour avoir une erreur de calculpdeametres inférieure a 10%, I'AlIF doit
étre échantillonnée toutes les secondes et la ntaten tissulaire au moins toutes les 4
secondes (102). Cela est lié a la rapidité du prepassage du bolus du PdC, dont le reflet est
le MTT. Pour des tissus ou le MTT est de 2 a 3s, R inférieure a de 2s est souhaitable
(62, 102), alors qu’en cas de MTT plus grand unepki§ longue est suffisante (102, 148). La
RT va également conditionner le choix du modeleplaaocinétique car au plus celle-ci est
courte, au plus le modéle choisi pourra étre corgpld02). La capacité d'ajustement des
algorithmes est également influencée par la R€,esdt meilleur a basse résolution et avec des
modeles simples car le nombre de paramétres &npiskes données sont moindres qu’avec
un modeéle complexe et une RT élevée (2).Enfin, deolaire d’'une RT élevée est une
dégradation de la RS, du SNR, du champ de coueeduiune augmentation de I'effet de
volume partiel. Cela peut devenir problématique s d’évaluation morphologique,
notamment en oncologie ou la taille, la localisatet I'hétérogénéité Iésionnelle sont des
informations importantes.
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6.4 Temps d’acquisition

Le temps d’acquisition globale doit étre plus loge le processus mesuré. Pour la
perfusion d’un tissu, un temps d’acquisition de ihute est suffisant (60, 102), alors qu’un
temps plus long est nécessaire pour mesurer laéadilité capillaire (62, 149)ll est
recommandé de réaliser une acquisition durant 8iti,0avec au moins trois volumes avant
injection (2).

6.5 Contréle Qualité

Le contrdle qualité du processus de quantificaQQ est différent du contrdle qualité
effectué par l'ingénieur d’application lors d'uneamtenance. Celui-ci s’assure du bon
fonctionnement de la machine et effectue les nasesir et les adaptations nécessaires a une
meilleure qualité d’examen. Néanmoins, ceux-ci petcorrompre la quantification, c’est
pour cela qu’une attention particuliere doit letneéortée (2). Il n'existe pas de protocole
standardisé de CQQ. Néanmoins, il doit étre défiaitir chaque machine et chaque séquence
utilisée pour démontrer que les valeurs quantiatides parameétres sont équivalentes. Il doit
étre basé sur les besoins de I'étude, en effejuerta comparaison de patients n’est pas utile,
les exigences sont moindres. Le but est de regdésersources d'erreurs de calcul des
parametres, dont la plus importante est la nonotmité du champ B Les criteres
d’évaluation sont donc de démonter que les effetmd/ariation régionale du champ &nt
minimes devant la plus petite variation de signakunable chez le patient, que les effets de
tout processus de rehaussement n’affectent pagdatification, que I'angle de bascule est
correctement calibré et que le signalest stable durant la période d’acquisition (2,)150

Cette étape est capitale dans les études de casgrade patients, pour lesquelles les
examens doivent étre réalisés avec les mémes s@puehla méme machine (2). Dans le
cadre d’étude multisites, il est conseillé d'uglisdes séquences indépendantes de
I'équipement et des technologies propres au cortstit Méme si cette procédure consomme
du temps machine, son absence fait perdre toueeivalix parameétres calculés. Sa réalisation
est facilitée par une automatisation et l'utilisatide regles statistiques, les « Shewhart
charting » permettant de déterminer objectivemesd Waleurs aberrantes (150-153).
L'utilisation de fantdmes ou de sujet sain est séage pour fournir une évaluation objective
des performances de mesure du systeme. Différemi®rhes statiques existent, ils ont
'avantage d’étre validés, stables et de permetire mesure exacte des paramétres. Il est
conseillé de répéter les mesures dans différeotadittons de température, de positionnement
dans le tube etc... Néanmoins, I'impossibilité dendre en compte les variations liées au
corps humain, telles que les mouvements physiol@gigles erreurs de positionnement, le
volume partiel etc... est une source potentiellerdiar Malheureusement, il n’existe pas
encore de fantdme dynamique validé (2, 138).

La qualité des cartes paramétriques obtenues détmmddes données acquises et du
processus de quantification. L'exactitude (diff@enentre la valeur réelle et la valeur
mesureée) et la précision (ou reproductibilité) dasameétres témoignent respectivement des
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erreurs systématiques et aléatoires. Les premsresproduisent a l'identique entre chaque
acquisition et les secondes sont variables. Lescesud’erreurs systématiques peuvent
survenir a l'acquisition (non uniformité du champ, Bnperfection du profil de coupe...) et
lors du post traitement des données (entrainemetibgérateur, mise a jour du logiciel de
guantification...) et de la méme maniere, les souddeseurs variables peuvent survenir lors
de I'acquisition (positionnement du patient au skirtube, positionnement de la coupe ou du
volume caractéristiques du patient et ses mouvenhentlors du post traitement ( sélection et
positionnement de la ROI) (150).

Les paramétres dont on va évaluer I'exactituda @rrécision sont I'uniformité du champ
B1, la variation de I'angle de bascule le SNR, les cartographies; @t le T, et la capacité
d’ajustement des algorithmes. Par exemple, I'eftebruit sur les parameétres peut étre évalué
grace a des algorithmes de simulation comme celWdnte Carlo qui permet d’ajouter du
bruit aux données sources ou alors par l'utilisatie la méthode des bornes de la variance
minimale de Cramér-Rao, qui calcule I'imprécisias gharameétres liés au bruit (154). Pour la
capacité d'ajustement des algorithmes, différemasameétres peuvent étre calculés pour
estimer l'erreur de calcul, tels que l'erreur qudidue, les critéres d’'information Akaike
(107), la fraction d’'information modélisée ou ladtion d’information résiduelle (155).

6.6 Mouvements

Tout mouvement altere la qualité, de I'image et desrbes, ce qui est responsable
d’erreur dans le calcul des parametres, surtoutasnd’analyse voxel par voxel (156, 157)
(Figure 6-1).

Lésion

Intensité du signal
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Figure 6-1 : Représentation de l'effet du mouvement d'une Iésian la courbe du signal du voxel
position (X, y). En I'absence de mouvemdatcontenu tissulaire de ces voxels a un signasteom entre |
premiéere et la quatrieme acquisition mais d'intEnarhtraire croissante. Lors de la premiére acquisita
Iésion bouge d'un voxel vers le haut, puis elle gsoule deux voxels vers le bas lors de la deux
acquisition puis d’'un voxel vers le haut lors dértasieme acquisition et ne bouge pas a la tratr. Ains
la courbe de signal du voxel (x, y) créée n'estipase du méme contenu tissulaire, créant ainsicourb
factice de rehaussement et des erreurs dans ld dak parametres.



La technique de recalage va dépendre de l'organetype et de l'amplitude du
mouvement. Les mouvements physiologiques tels auerekpiration, les battements
cardiaques peuvent étre atténués par des acqussiieec synchronisation respiratoire ou
cardiaque. L'acquisition en respiration libre asgyachronisation respiratoire est dépendante
du cycle respiratoire donc de la coopération duephat Cela entraine généralement des
artéfacts de flou cinétique et limite la RT. L'ackjtion en apnée améliore la qualité de
image en diminuant les artéfacts de mouvememijtdint les besoins de recalage (161).
Néanmoins, la RT est limitée. L'acquisition en ieson libre en minimisant les
mouvements respiratoires et sans «trigger » pedretaccourcir la RT mais nécessite
généralement de recaler les images par la suit®, ([I%). Le plan d’acquisition doit étre
optimisé pour faciliter le recalage, par exemplasdk foie il est plus facile de recaler des
coupes sagittales. Les mouvements involontairesrgpguétre réduits par une mise en
confiance des patients et une amélioration du corf@ux-ci sont généralement responsables
de petits mouvements qui peuvent étre atténuédgsatechniques d’acquisitions particulieres
comme le remplissage circulaire de I'espace k od'pi@isation d’algorithmes de recalage.

6.7 Protocole d’injection

Le protocole d'injection du Gd (vitesse, quantisite d’injection et type du PdC)
détermine la forme de P'AlF. Il doit étre standaéliet étre le méme pour chaque patient.
L’injection en bolus est la plus rependue, elle étie la plus courte possible (52). Un produit
de contraste paramagnétique et diffusible est cphargni le gadopentétate dimeglumine Gd-
DTPA, le gadoterate meglumine, le gadoteridol,ddagliamide, le gadobenate dimeglumine
et le gadobutrol. Le bolus est généralement sudini thvage de 20 a 30 mL de sérum salé,
injecté a la méme vitesse. L'acquisition doit comoer 10 a 20 secondes avant l'injection en
moyenne. La méthode d’infusion a également ét&destais semble mois performante car
elle offre une gamme signal moins large (160). M&ains, il est a noter que la dose doit étre
adaptée au type de tissu étudié, a la séquensgeatdt a I'objectif principal de I'étude. Pour
des tissus tres vascularisés, I'administration e’'faible quantité de PdC permet de diminuer
les effets de saturation du signal. Alors qu’en dadissu peu perfusé, cela amenera a une
baisse du rapport contraste sur bruit (CNR- conhtnasse ratio). La technique du double
bolus, consiste a injecter un pré-bolus de petitentit¢é afin de déterminer I'AlIF. Cela
permet de lutter contre les probléemes de saturatipsignal et de susceptibilité magnétique
a haute concentration. De plus, la RT peut étreré&e au maximum car la résolution spatiale
importe peu. Cela permet donc une meilleure détextion de I'AlF (161, 162)

7 Calcul des courbes de concentration

Pour pouvoir appliquer un modéle, il est nécessdeedéterminer les courbes de
concentration du PdC car la plupart des modelesyd@ocinétiques modélisent la variation
de concentration du PdC et non le signal. La mé&Hadplus utilisée est de calculer ses
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courbes de concentration a partir de celles duakign passant par une étape intermédiaire de
calcul de la relaxation REnN effet, la relaxation Rvarie linéairement avec la concentration
du Gd, ce qui permet en la mesurant d’accéder eapadt et précisément aux courbes de
concentration. Néanmoins, toutes les techniquesamire de la relaxatiom Récessitent un
temps d’acquisition qui est incompatible avec unagerie dynamique. Grace aux équations
qui décrivent la magnétisation en fonction de laxation, il est possible a partir du signal
d’'accéder aux courbes de relaxatiopn & de ce fait aux courbes de concentration. La
transformation du signal en concentration néceskitec deux étapes, la premiere est non
linéaire, lie le signal a S la relaxation Bt la seconde est considérée comme linéairea lie |
relaxation R a la concentration (122, 146). A basse concentration, des résultats
expérimentaux démontrent qu¥ét) est directement proportionnel a & (t) (51, 53, 94).
Néanmoins, lorsque la concentration s’éléve, latiat de vient non linéaire a cause de I'effet
T, qui fait décroitre l'intensité du signal (163). kelation signal-concentration n’est plus
bijective, c'est-a-dire que pour certaines intéssdu signal, il existe plus d’'une valeur de
concentration correspondante, en l'occurrence deax la courbe est croissante puis
décroissante.

7.1 Relation signal — relaxation

La relation signal et relaxation; Rst complexe et non linéaire. Elle dépend du sehém
d’'impulsion et permet de d’exprimer la magnétisatid I'origine du signal comme une
fonction croissante de la relaxation=R/T;. D’autres parameétres interviennent également
comme la relaxivité du Pdg, I'angle de bascule de I'onde RFE le TR, le TE, la densité
protoniquep...(146). Néanmoins, la mise en forme de I'équati@stnpas toujours évidente
(93), notamment en cas d’imagerie parallele, dehot&s de remplissage particuliere de
'espace k ou encore lors de séquence avec saturddi la graisse (2). Pour les séquences
SGE I'équation du signal est suivante(93) :

1 — e~TR/Ts

S =m=sin (a) 1= cos(a) = e~TR/T: 7-1

(-IE
avec m=gxpx*xe T2 7-2

Ou g est le gain du systeme. L'utilisation du rehauss®rf, (t) permet de réduire le nombre
d’'inconnus (car disparait), le degré d’'imprécision dans le catlrila concentration, le bruit
de l'image et cela rend la quantification moinsséigle aux inhomogénéités de champ.

Réhaussement E.(t) = (S (t) — S (0))/S (0) 7-3

Ou S (t)est le signal d’'un voxel a un instant t £{0) le signal avant injection &= 0
avecC(0) = 0.
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7.2 Relation relaxation — concentration

En milieux homogene aqueuxil est admis que la vitesse de relaxatiogFXT; est
directement proportionnelle a la concentration du(&3, 164). Cette relation linéaire, dépend
de la vitesse de relaxation du tissu avant injacRg0) et est déterminée par une constante
appelée « relaxivité ».rCelle-ci représente la capacité avec laquell®d@ paramagnétique
augmente la vitesse de relaxation des protons deunC’est une caractéristique qui dépend
de la force du champ magnétique, de la nature ghgsdu PdC et de la nature physico
chimique du tissu (165). La linéarité de cettetretaest une hypothése intrinséque a la quasi
totalité des premiers modeéles pharmacocinétiqueslaigpés en DCE-MRI et elle prend la
forme suivante :

Ry () =nC )+ R (0) 4

Ou C (t) est la concentration du Gd dans le milieu évoldants le temps, KO) et R(t)
vitesse de relaxation longitudinale des proton$edel du milieu, respectivement avant et au
temps t aprés injection de Gd. On peut aussi etiliéquation 7-4 en remplacant Bar 1/T;.

11
Ty Ty

+ 1 G 7-5

De la méme maniere il a été montrée, que dansng, szette relation prend une forme
linéaire, similaire a I'’équation 7-4 (166):

Rip (©) = 11p. (1 = Het) Gy () + Ryp (0) 7-6

Ou « b » est utilisé pour « blood », «p » poupllesma et &, » pour I'hématocrite qui est
égale a 0,45 chez 'homme dans les gros vaisseldii)).(Apres injection du Gd, le signal
géneéré par le raccourcissement du temps de redaxdgs protons de I'eau nécessite ces
derniers soient en contact avec le centre parartiggeédu PdC. En milieu homogeéne
agueux, cela ne pose pas de probleme, la duréenmeyke liaison des molécules d’eau au
Gd est trés rapide, inférieure a 1€ ce qui permet théoriguement a toutes les maécul
d’eau de participer au signal.

Néanmoins, dans un milieu inhomogéne, comme ledissl le sang plus de la moitié
des molécules sont intracellulaires, ce qui néteegsi'elles soient transportées vers le milieu
extracellulaire pour participer au signal. La v#esavec laquelle ces molécules d’eau sont
transportées influe sur la quantité de protonsigiaaint au signal. Si cette vitesse est trés
élevée (trés supérieure a la durée moyenne dectas molécules d’eau avec le Gd), tout se
passe comme s’il n'existe qu’un seul milieu, I'étjoia linéaire est alors vraie. C’est le cas
aussi dans le sang car la vitesse de transporeleorsl des globules rouges est trés élevée
(166). Ce régime d’échange rapide transmembrapatrappelé dans la littérature FXL (Fast-
Exchange Limit) dont les expressions sont représsnpar les équations 7-4, ét57-6 (167-
170). Dans un tissu, apres injection, une partieGdudiffuse vers 'EES. Par analogie a
'équation 7-4 et si le milieu EES est considérénowe totalement homogéne, on peut écrire
I'équation suivante :
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Rie (t) = T1e-PeCe (t) + Rie (0) -7

Ou « e » est utilisé pour 'EES et représente la fraction des molécules d’eau du sgsgaes
dans I'EES. Pour que I'équation précédente soiieyra est nécessaire que la vitesse
d’échange des molécules d’eau entre le compartiménaicellulaire et extracellulaire (IEC)
soit trés rapide. Lorsque la concentration du Gusdan tissu est nulle, le systeme peut étre
considéré en FXL. L'un des corolaires de cette typse est que le temps de transit moyen
(i) des molécules d’eau dans une cellule est resteeift Ce qui va a l'encontre de
nombreuses années de recherche sur la perméabhiitdbranaire. Dans ces études, on
retrouve des valeurs decomprises entre une centaine de millisecondesedtjges secondes
(169, 170). Apres injection de Gd, il a été momué dans les tissus, I'hypothése FXL était
responsable d’erreurs dans le calcul des courbes cdecentration et amenait
systématiguement a une sous estifigr,,; etv, d’'un facteur de deux a trois (167(169). En
effet, lorsque sa concentration augmente, la \etefs relaxation des protons s’accélere,
responsable d’'un raccourcissement de la fenétreoarsibe durant laquelle les protons
peuvent entrer en contact avec le Gd pour partic@pesignal. Donc, pour que le systeme
puisse étre considéré en FXL, il faut que la viteds contact des protons avec le Gd et la
vitesse d’échange des protons IEC soient plus gsamlie la vitesse de relaxation des
protons. Mais, ce n’est pas le cas car le Gd ncaaeffet sur ces dernieres. Cela signifie que
lorsque la concentration du Gd augmente, les psotB n’arrivent pas tous a entrer en
contact avec le Gd pour participer au signal danmméme fenétre temporelle. Cela donne
impression que la vitesse d’échange IEC des mubdScd’eau est ralentie (167-170). Par
analogie a la vitesse d’obturation en photographieyerse du temps pendant lequel les
protons peuvent entrer en contact avec le Gd padicfper au signal définit la vitesse
d’obturation relaxographique ou « shutter speet)>* telle que :

(T)_l = T1¢ * Ce (t) + Rye (0) —Ryj -8

Ou Ry; est la vitesse de relaxation des protons intrde@ids. Cette équation montre que la
vitesse d’obturation augmente avec la concentragiorGd. Elle peut étre comparée a la
constantée , qui est l'inverse du temps de vie moyen »x des molécules d'eau intra et
extracellulaire :

k=1t1= g1+ 79

avecrt; et 7, les durées de vies moyennes respectives des utedé&t’eau dans les secteurs
IEC.

- Quand la concentration du Gd de 'EES est ntli@®) = 0, le temps de relaxation des
protons est grand, la vitesse d’obturation esteeti trés inférieure &, le systeme est
donc en FXL.

- Si la concentration du G@,(t ) augmente, le temps de relaxation diminue ettiEsse
d’obturation augmente mais reste inférieude. & partir d’'une certaine concentration, la
relation 7-7 devient non linéaire. Le systeme nglsts en FXL mais entre dans un
régime d’échange rapide ou « FXR » (Fast Exchareggnie).
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- SiC(t) continue de croitre, la vitesse d’obturationiattein seuil ou elle devient égale a
k, c'est-a-dire que le temps de relaxation des pso#oatteint une valeur proche de celle
de la durée de vie moyenne des molécules au sgicotepartiments. Le systéme sort du
« FXR » et entre alors dans un régime d’échange den« SXR » (Slow-Exchange
Regime). Dans ces deux derniers cas, |'équatienh d@vient non linéaire et prend une
forme complexe (167-170).

En utilisant le modéle de Tofts et Kety, si on immwe explicitement la durée de vie
moyenne des molécules d'eau et leur vitesse d'@eshatans la relation relaxation -
concentration, un modeéle plus précis est obtenonnm® BOLERO pour « BOLus Enhanced
Relaxation Overview » (167-169Ces échanges de molécules d’eau entre secteurs ont
egalement un impact en imagerie de diffusion (Et¥Bn ASL (172)Le terme « BOLERO »
est utilisé pour souligner le fait que les écharigassmembranaires des molécules d’eau sont
un facteur déterminant de la forme de la courbebdius. La vitesse d'obturation peut
également étre intégrée dans une approche pamrégoréférence (168). Néanmoins, le
modele BOLERO exclue toute participation au sigdas protons provenant du secteur
plasmatique. Des efforts ont donc été fournis poendre en compte les échanges des
molécules d’eau entre I'espace intravasculairenpddisjue IVPS et 'EES. Le modele qui en
découle est nommé BALDER@our «Blood Agent Level Dependent and Extravasation
Relaxation Overview $173) En Comparant ces deux modeles (BOLERO et BALDERD) a
modele Kety (ou la relation entre relaxation etamoriration est linéaire), il a été montré qu’il
y a deux erreurs principales dans [utilisation rurelation linéaire, la premiere est
I'apparition d’'un décalage temporel spécifique @edurbe du bolus (167, 174) et la seconde
est une sous-estimation systématique des paranigiigs etv, qui croit avec la dose (167,
174). Mais, ces études suggerent egalement qu'aakes faibles, la relation linéaire reste
pertinente. L'utilisation de telles doses restebpgmatique car elles rendent la détection du
rehaussement difficile. Les données de la littéeatr I'efficacité en pratique clinique des
ces modeles restent débattues. Néanmoins, cedaimaontré que le modele BOLERO était
supérieur au modele de Kety pour la mesure desngdres quantitatifs (167) notamment
dans la prostate (175) mais que le modéle BALDERIpportait rien de plus que BOLERO
(173). En effet moins de 5% des molécules d’eau dissu sont en intravasculaire et leur
omission n'a pas d’effet &, ,,s €St supérieure a 0,3 mi(173).

7.3 Autres

D’autres méthodes existent pour calculer les caud®e concentration. La plus simple
est de mesurer les variations de signal et deattaxdans un fantdbme contenant une gamme
croissante de concentrations de Gd (176, 177)cafiménient est que cette calibration doit
étre effectuée pour chaque séquence. Certainsopbges d'utiliser la corrélation du champ
magnétique pour calculer les courbes de concemratia été montré qu’en milieu cellulaire
ex vivo, cette méthode était plus précise quelktion linéaire en FXL (178), mais elle n'a
pas été comparée aux méthodes BOLERO ou BALDER@utEEs utilisent des séquences
calibrées en écho de gradient, optimisées dedeite que le signal varie linéairement avec la
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concentration du Gd et avec la méme échelle, péantade s’affranchir d’'une conversion du
signal en concentration. La concentration en DTRRAe& alors directement proportionnelle a
la vitesse de relaxation longitudinalg=R/T;. Dans ce cas, l'utilisation d’'une méthode par
région de référence pour calculer 'AIF est un moywbile pour éviter de calculer une
cartographie To (179).

7.4 Enrésumeé

La méthode la plus rependue, méme si elle est negpte d’'une sous-estimation des
parametres, est de considérer le systeme en litéithange rapide FXL, d’intégrer la relation
linéaire entre relaxation et concentration (équmafleb), dans I'équation du rehaussement de
signal (équation 7-3) dédiée a une séquence en(&giiation 7-1) pour obtenir

_ ,—P-Q _ -P _ ,-2P—Q
E(t) = e (rz*COTE) 1-e cos(a) x ¢ ¢ -1 7-10

1—e P —cos(a) * e P*Q — g=2P-0Q
avec P =TR/T,(0) 7-11
et Q=rxC(t)*TR 7-12

Our; etr, sont respectivement la relaxivité longitudinaldransversale du PdC, dont les
valeurs retrouvées dans la littérature pour le DT&RAsont = 4.58'mM™* et K= 5.58'mM"

1, mesurées en milieu aqueux homogene a 20° damkamp de 1,5T64]. Pour chaque
produitry etr, sont différents et sont généralement fournit pafabriquant. On peut alors
remarquer que les seules inconnues restantes @yt @ (0).

8 Cartographie T4(0)

Il est nécessaire de connaitre la valew(O), qui est la valeur initiale duj;Tavant
injection du Gd, pour diminuer le nombre d’'incoarde I'équation 7-10 et calculer de facon
fiable les courbe€;(t). Plusieurs méthodes de calcul existent. La plnpls est d’attribuer
une valeur arbitraire, approximant les valeursiskutsain mais cela amene systématiquement
a des erreurs dans le calcul des paramétres (638, 1

La seconde, dont les résultats sont peu reprodestibtilise une méthode de calibration
pour estimer le T(180), telle que celle de Cron et al (180) qui @étrit deux méthodes de
calibrations pour des séquences en écho de graziienta premiere se base sur le signal
avant injection et la seconde dit méthode « Bookewsé base sur le signal avant et apres
injection. Le principe en est le suivant, I'équatimodélisant le signal pour des séquences en
écho de gradient 2D est:
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S(Ty) =P (T f+msin[a (2)] ll 8-1

_ g (L —cosla ()1 — {cosla @B}

1 — cos[a (2)] dz

OuE; = e_TR/TI, N est le nombre de phases dencodagéz) est le profil de coupe
théorique, qui peut étre calculé en résolvant tpsattons de Bloch adaptée aux séquences
SGE 2D eta™ (z) est le profil de coupe réel qu'on peut mesurer.;Pést une fonction
linéaire de T, qui peut étre déterminée expérimentalement etpgend en compte les
inexactitudes de I'équation de signal telles qeediéférences entre(z) etat(z) . Le but est

de déterminer la fonction P{)Tqui servira a déterminer lg & partir du signal.

- Avec la méthode qui se base uniquement sur le Isay@ent injection, la fonction P(J
est considérée comme constante et est calculéesisard le signal S(1) par I'intégral
du second membre I'équation 8-1.

- Avec la méthode qui se base sur le signal avaaprets injection, la fonction P{)in’est
plus considérée comme constante et est détermireade&P(T,)pré et de P(T)postgrace
la relation suivant :

P(Tl) = PO + mT1 8-2

ou p P(Typost)T,pré — P (T;pré)T;post
0 =

T,pré — Typost i

Et _ P(Typré) — P (Typost)
m= Tipré — Typost

8-4

Une étude sur fantdbmes a montré qu’avec cetteadétit existait une surestimation
moyenne d’environ 10% du;T(180). En 2004, Cron et al(181) en comparant legsxd
méthodes ont montré que la méthode « Bookend »i@naiélle calcul des courbes de
concentration tissulaire et des parametres phammagmues E.F, et v,), avec une
meilleure sensibilité et une meilleure spécificgéur distinguer pathologie tumorale et
bénigne mammaire. Néanmoins, cette étude n’esisééaljue sur 14 patientes. De plus,
'inconvénient majeur de cette technique est lepem’acquisition important (10 min par
séquences) car I'onde de radiofréquence est dadypaturation récupération adiabatique.

8.1 Principe général de mesure du T

Les cartographies {0) permettent de calculer la valeur précise deslaxation R de
chaque voxel et la représente sous forme d'une emay la valeur de chaque voxel
correspond aux valeurs dy ®u R. Le temps de relaxation longitudinale @st défini par
'équation de Bloch, en I'absence de toute onderatBofréquence (RF) selon I'équation
suivante:
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dMz (t) Mo — My (1) 8-5
a T,

Ou M, est la magnétisation Iongitudinafenfdztﬁ la dérivée de la magnétisation dans le temps

etM, la magnétisation initiale a I'équilibre. C’est urapproche expodentielle de la
magnétisation longitudinale, dont il est possible suivre I'expression aprés chaque
impulsion. Apres une onde RF dont I'angle de bas¢t)l est de valeu#, la solution est :

Mz(t) = My + (My(0F) — Mo)e_t/T1 86
avec M;(0*) = M,(0")cos O 8-7

ou M;(0%) et M,(07) sont les valeurs d¥; juste avant et aprés de I'application de I'onde
RF. Pour une application répétée d'ondes RF distdiin intervalle TR, la magnétisation
longitudinaleM, (TR) est égale &,(07). La solution a I'état d’équilibre (c’est a direrap

au moins 5 répétitions de I'onde RF) pafy(0~) est :

1— e—TR/T1 8-8

1 — cos Qe TR/Tx

Mz(07) = M,

Le signal est également proportionnel a la magatiis transversalé,.,, (¢), tel que :

1— e_TR/Tl 8-9

M, (t) = Mz(07) sin8 = M, T cos foTR/T: sin @

Il est alors possible de mesurer avec précisiaalieur du T de chaque voxel d’'une image, si
on connait I'équation qui modélise le signal etpasametres de la séquence. Les méthodes de
calcul du T décrites sont nombreuses et dépendent de la sErjuéhsée. Le T peut étre,
calculé seul ou associé a d’autres parameétregjtelde B, le T,... Les quatre principales
approches sont l'utilisation de séquence en ingarsiecupération (IR), en saturation
récupération (SR), en écho de gradient (EG) etaldgses qui utilisent par exemple des
séquences de type Look-Locker (LL)(138). Il a étntré que les séquences en IR et LL sont
les plus précises (182). Néanmoins, I'émergencentécde nouvelles techniques DESPOT1
(Driven Equilibrium Single-Pulse Observation of)Tsemblent étre plus performantes mais
également trés longues (183).

8.2 Seéquence en inversion récupération

Les séquences en IR ont été les premiéres technigdilisées pour calculer le; 152,
182, 184). Elles utilisent un module de deux oridEsséparées par un temps d’inversion TI.
L’angle de bascule de la premiere impulsion estfgde- 180° et I'angle de la seconde
impulsion esH, =90°. La magnétisation longitudinale juste avant la osee
impulsionM, (27) est donnée par I'équation suivante:

Mz(z_) =M, (1- 2e"TI/T — e_TR/Tl) 8-10
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En maintenant un TR fixe et en faisant varier IgilTést donc possible d’avoir une courbe de
signal qui est ajustée par cette équation. Leseswms en IR font office de gold standard car
elles sont les plus précises (182). Elles permetterréduire les inhomogénéités de champs
T, et les imperfections du profil de coupe, gracegplication d'une onde d’inversion a 180°
avant 'onde RF excitatrice de 90°. Leur inconvahiest d’étre chronophage, a cause de la
nécessité d’attendre entre chaque impulsion de a868°durée de 5 fois le;.TLes séquences
en IR rapides ne respectent pas cette regle, c@ajniet de gagner du temps (208, 209).
Méme s'il est possible de réduire le temps d’adtiais celui-ci reste important. Par
exemple, 6mn environ pour 12 coupes de 4mm tostethemn, pour des séquences TESO-
IRFSE (Time-Efficient Slice Ordering) (185). Il ex¢ d’autres techniques pour accélérer le
temps d’acquisition, comme ['utilisation d’'un moduEPI (Echo Planar), RARE (Rapid
Acquisition with Relaxation Enhancemen) ou FLASHast Low Angle Shot) (93, 186). Les
séquences IR-EPI et MS-IR-EPI (multislice) n'ontspd’effet sur la magnétisation
longitudinale mais les artéfacts habituels du medtlPl (images floues, distorsions, faible
RS) dégradent la qualité des images et des meglB63. L'utilisation d’'une séquence SE
rapide telle que la séquence RARE nécessitentatelpr en compte les effets de I'impulsion
de refocalisation de 180° sur la magnétisation itodgnale. De plus, son utilisation reste
limitée en raison de I'énergie importante déposaesdes tissus (138). Les séquences en EG
avec une pré-impulsion d’'IR sont pondérées eertTsont plus rapides que les séquences SE.
Elle permettent d’acquérir une carte @n 4 minutes avec une erreur estimée a 4% (149).
Néanmoins, l'utilisation de séquence en EG de tHiASH doit étre évitée car la
magnétisation longitudinale est perturbée parlidgaiion de petits angles de bascule (138).

8.3 Seéquence en saturation récupération

L’application répétée d'ondes RF de 90°, souvergcaun module SE, transforme
I'équation 8-9 en :

Mxy(t) — (1 _ e_TR/Tl) 8-11

Le Ty est alors calculé a partir du signal de plusieeuisition de la méme séquence en SR
dont on fait varier le TR (187, 188). L'utilisatiate deux TR différents, permet de déterminer
le T, a partir du rapport des signaux. Le choix des TRdimnne la précision et elle est
maximale lorsque le premier TR est proche dudd tissu et lorsque le second TR est trois
fois plus grand que le;Tdu tissu. L'utilisation de trois TR améliore I'ectdude de mesure,
cela permet de construire une courbe de signaleguiajustée par I'équation 8-11 pour
déterminer le 7. Comparée aux autres techniques, elle est moificaed et reste
chronophage (138, 189). Mais, elle est particuligmet bien adaptée a I'imagerie avec
synchronisation ou le TR n’est pas connu (190).
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8.4 Séquence en Echo de Gradient avec destruction deaifhantation
transversale

L'utilisation de séquences SGE 3D avec difféerentgles de bascules est la technique la
plus rependue pour obtenir rapidement une cartbgga. En effet, le raccourcissement du
TR, permet de diminuer le temps d’acquisition spogr autant pénaliser le SNR, qui reste
supérieur aux autres séquences (93). On obtierst ai® série de n volumes (n est le nombre
d’angle de bascule), chacun avec un angle de lmddtérent. Pour chaque voxel, on obtient
un groupe de n intensités de signal différentgsaréir desquelles une courbe est construite
(Figure 8-1). Cette derniére est alors ajustéd’@amation du signal dédié pour les séquences
SGE pour calculer les inconnuesed T;:

1 — e~TR/Ts 8-12

— cos(a) x e"TR/T1

S =S5, *sin (a)1

Ou S est considéré comme constant.

Plus le nombre d’angle de bascule est importanis p¢ temps d’acquisition est
prolongé, le calcul complexe et la cartographiecigeg Il a été montré que I'utilisation de
deux angles de bascules diminue le temps d’acmunsit simplifie le calcul mais dégrade la
précision des résultats, méme en optimisant aumanri les parameétres (191). Néanmoins,
dans le cas ou les valeuezherchées sont proches l'une de l'autre, deulearde bascules
suffisent (138). Si par contre le tissu est héténegavec une gamme del&rge, I'utilisation
de trois angles de bascules est un bon comproetieur de mesure y est de moins de 5% et
le temps d’acquisition est généralement inférieute minute pour les trois angles de bascule
(192-194).

Cette méthode, comme beaucoup d’autres, est alpenééa dispersion de I'angle de
bascule, amenant a des erreurs de mesurg @@87). Il ne faut donc jamais faire I'hypothése
gue la valeur nominale de l'angle de bascule (déte¥e lors de I'acquisition) et la valeur
réelle sont identiques. En effetyvarie dans la coupe (plan xy) a cause des inhong&igs du
champ B et a travers la coupe (axe z) a cause des imperfsdu profil de coupe (189).

Plusieurs approches existent pour corriger ou peeed compte la variation de Le
plus simple est d’acquérir les images en 3D, cerduit les imperfections du profil de
coupe et de corriger la variation dedans la coupe, par l'acquisition d’une cartograpBi
(189, 195, 196). Sinon d’autres méthodes existent :

- la premiere est d’utilises comme un paramétre inconnu et de calculer sa valeu
méme temps que le;Tpar ajustement mais l'incertitude de mesure auggnamec
cette méthode (138) ;

- la deuxieme est de calculer la variation de I'ardgebascule et de la corrigée, cela
peut étre réalisée avec des acquisitions en IRntilgaquelles des angles de bascules
croissants sont appliquées proche du TI(138) ;
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- la troisieme est de résoudre le probléme a la scemautilisant une onde RF idéale de
type adiabatique, moins sensible a la puissand®ge RF. Cela permet d’avoir un
champ B plus homogene et un meilleur profil de coupe, motent pour les
séquences sans module d’IR (138).
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Figure 8-1 : capture d’écran d’'un logiciel développée au sar’'anité U703, permettant de calculer la carte
T10 en DCE-MRI de la prostate, a partir de trois ségae en écho de gradient dvec trois angles de bascules
différents (3, 10 et 17°). En haut, sont représs)ties trois images acquises avec un angle dér@tea, de 10°
au milieu et de 17° a gauche. En bas a droite o@e est représentée la courbe reconstituée poisrangle de
bascule et en rouge la courbe d’'ajustement dedgu8-12 .

8.5 Autres

La techniqgue DESPOT calcule lg €n utilisant la méthode des angles de bascules
multiples avec des séquences SGE, dont l'erreuestshée a 7%. Il a été montré, que si les
angles de bascules sont optimisés, deux acqusisenlement suffisent pour obtenir une
bonne précision. La méthode implique égalemengddisation d’'une séquence SSFP (Steady
State Free Precession) permettant de calculer riagtaphie F (183, 197). La version
mMcDEPOST (multicomponent) permet de prendre en t®hes inhomogénéités des champs
By et B, et d’'améliorer le calcul des cartes & T, au prix d’'une augmentation significative
du temps d’acquisition (189).

Les séquences Look-Locker permettent I'acquisittbane carte T de trés bonne
gualité, similaire a celle en IR (182, 189). Lenpipe est d’appliquer une série de gradients
de lecture de petit angle lors de la récupératienlal magnétisation aprés une onde
d’'inversion. Diverse variantes existent, en 2D dn, &avec un module EPI (186) ou
FLASH(184, 186) permettant d’accélérer la sequefik38). La durée d’acquisition est
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supérieure aux séquences SGE mais reste inféael@aminutes. L'un des avantages est qu'il
possible de calculer en méme temps la cartograghiehamp magnétique statique et de
'angle de bascule si celui est considéré commening (198).

9 Fonction d’entrée artérielle

L’AIF est I'acronyme de «arterial input function tsaduit par fonction d’entrée
artérielle. 1l est recommandé d'utiliser ce ternmquement lorsqu’on fait référence a la
concentration artérielle totale du PdC dans leseaig alimentant le tissu étudig(t). Elle
permet de déterminer la concentration plasmatigigeielle C, (t), telle queC,(t) = C, (t)/
(1—-H.). LAIF et C, (t) sont également a différencier de la concentradiorGd dans le
compartiment plasmatique qui échange directemeat #ZES. Les plus part des théories
cinétiques supposent qdg(t) = C, (t), alors que la forme d€, (t) est différente avec un
pic moins prononcé et décalé par rappaff @), témoignant de la dispersion et du retard du
bolus secondaire a son passage dans le résealauas¢le7, 199, 200). L’AlIF est le reflet
direct de l'état hémodynamique du patient, elldumfdirectement sur les courbes de
rehaussement tissulafl&t) et est indispensable dans le processus de qaatitfi (201).
Néanmoins, sa mesure reste un véritable challatigerses techniques ont été décrites. Une
mauvaise estimation introduit des erreurs dansaleut des parametres. Méme s’ils sont
intriqués, deux aspects de I'AlIF sont a prendre@npte ; la fagon de récupérer les courbes
C,(t) a partir des données et la modélisation mathéomatie ces courbes.

9.1 Deétermination de I'AlIF

9.1.1 Standard ou dérivée d’un groupe

Compte tenu des difficultés techniques pour mesdirctement I'AIF & partir des
images, il a été proposé d'utiliser une AlF staddattilisable chez tous les patients. Cette
AIF peut étre empirique (202) ou dérivée de la maogedes AIF individuelles mesurées dans
un groupe de patients telle que :

- la forme bi expodentielle décroissante de Weinnetrad (54), reprise par Tofts et al (52,

54) en 1991, qui est la moyenne des courbes deoidgéance de la concentration
plasmatique du DTPA-Gd échantillonnées par prél@rgmartériels itératifs chez 20
sujets sains;

- celle proposée par Parker et al (203), qui esndgenne des AlF de 23 patients atteints
de cancers abdomino-pelviens, dij(t) est mesurée soit au niveau de laorte
descendante soit au niveau des artéres iliaquesggant de réalisée une moyenne de 67
courbes, modélisées par deux gaussiennes mod@éasgexpodentielle et une fonction
sigmoide. D’autres modélisations existent, nousdéesons plus loin (204, 205).
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Du point de vue théorique, I'AIF standard est patistisante car 'hémodynamique de
chaque patient est singuliére et devrait étre peisecompte pour obtenir les parametres
pharmacocinétiques les plus précis. Néanmoinst alee méthode d’utilisation simple qui
evite toutes les erreurs de mesures liées a larmdgecte de I'AlF. De plus, quelques études
(limitées en nombre de patients) ont montré unenéocorrélation entre les parametres
pharmacocinétiquel,,.,s etv,, obtenus avec une AlF individuelle et ceux obtesnec une
AIF moyenne (206). Alors que d’autres ont montré ¢pu variabilité entre AIF moyenne et
individuelle pouvait étre importante et induire diesxactitudes dans le calcul des parametres
(205, 207). Mais, les parametres calculés a pdittime AIF moyenne sont plus reproductibles
pour des données a basse résolution temporelleuetrépétabilité est meilleure qu’avec
certaines autres meéthodes, c’est pour cela quéstieecommandée lorsque I'AlF individuelle
est difficilement mesurable (2).

9.1.2 Mesure Directe

La mesure directe de I'AlF, consiste a échantilemfe signal dans le vaisseau
vascularisant le tissu d’intérét et a le transfareme une courbé, (t). C’est théoriquement la
meilleure méthode. Néanmoins, elle reste diffiele raison des difficultés techniques a
échantillonner correctement un signal issu d’un@teestructure en mouvement, dont la
variation est trés importante et trés rapide.

La premiére des contraintes est évidemment d'avaisseau dans le champ de vue.
L’injection en bolus a pour but d’avoir une AlF péus courte possible avec une montée en
concentration la plus rapide, ce qui nécessitechardillonnage a haute résolution temporelle
(102, 146). De plus, la séquence doit étre capdacoder de grandes variations de
concentration du Gd, sans perte de sensibilitgmotent a haute concentration ou des effets
de saturation du signal existent souvent. A cesaunations élevees, la baisse de signal liés
a l'effet T, devient problématique (208). Pour la minimisertelmps d’écho doit étre le plus
petit possible, sinon il est possible de l'intégidans le calcul des courb@s(t) grace a une
acquisition multiécho (86). Les effets de flux ek linhomogénéités du champ Bont
responsables d’erreurs dans le calcul de la capbge F(0) et d’'une surestimation des
courbe<, (t). L'utilisation de séquence 3D et I'optimisation Itengle de bascule permet de
les atténuer (58, 147, 209, 210). Il a été monaet lg prise en compte des effets de flux dans
la mesure directe de I'AlIF, améliorait significament le calcul des parametres (211, 212).

Le choix du vaisseau et sa position dans I'imag#é sapitales, en raison d’une plus
grande importance des effets de flux et des inhéméitgés du champBen périphérie de
'image. De plus, la position dans le volume esdlégent importante, il est conseillé de ne
pas tenir des premiéres coupes pour atténuerflets e flux. Robert et al (147), en utilisant
des séquences en EG 3D, a montré que si le vaisseaant a mesurer I'AlF était situé en
bordure de I'image, les parametres pharmacocingsigtaient sous-estimés de plus de 90%.
Alors que s'il était situé au centre de I'images &reurs étaient minimes. lls ont également
montré que l'utilisation d’'un K0) arbitraire ne corrigeait pas les erreurs ligs affets de
flux et aux imperfections du profil de coupe. Bancontraire, I'AlF était sous-estimée et les
parametres pharmacocinétiques surestimeés de plb80¥6. Chen et al (213) ont quand a eux
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montré que la taille du vaisseau devait étre |a ghande possible afin de diminuer les effets
de volume partiel, d’autant plus que le SNR esteg@lement faible dans les vaisseaux, a
cause des effets de flux et des artéfacts de bextitisn(i147).

L'AIF [ Cp, (t)] permet de déterminer les courb€g (t) et C, (t), leurs formes sont
différentes avec un pic moins haut et une baselptge et décalé dans le temps témoignant
respectivement de la dispersion et du retard dusbdli PAC secondaire a son passage dans le
réseau vasculaire. Le retard du bolus peut éteegoricompte facilement, alors qu’il n’existe
pas de méthodes pour modéliser la dispersion dishtzns le lit capillaire (127, 199, 200).

Pour s’affranchir des problemes techniques liéshautes concentrations en Gd, il a été
proposée des mesurer I'AIF avec un pré-bolus (89).1Le principe est de réaliser une
acquisition dédiée a la mesure de I'AlIF, génératgnea 2D pour diminuer au maximum la
RT et en injectant une faible dose de Gd pour tBédes effets de saturation du signal et
l'effet T, . La séquence de perfusion habituelle est réadiséendairement avec le Gd restant,
en ayant pris soin de laisser un certains tempe &% deux acquisitions car il a été montré
gue le pré-bolus pouvait fausser le calcul desmeanas (147). Roberts et al (147) ont montré
gue la technique du pré bolus améliorait la quiatibn des parametres lorsque la RT de
limagerie de perfusion était supérieure a 9s. gheinal (190) ont quand a eux proposé une
technique de pré bolus permettant en plus de atafhir des artéfacts de flux. Cela consistait
en la réalisation d’'une séquence de pré bolus raoape 2D dont la RT était inférieure a 1s,
acquise avec synchronisation cardiaque pendatiasepde diastole.

Compte tenu de la complexité pour mesurer direasem&lF en DCE-MRI, il a été
proposé de la mesurer en DCE-CT ou la relatioreesignal et concentration est linéaire, la
RT inférieure a la demi-seconde et la résolutiomtiafe excellente(214). Néanmoins,
lirradiation est non négligeable et le délai s@par’acquisition de I'AIF au scanner et la
séquence de perfusion en DCE-IRM est problématquéAlF peut se modifier.

En DCE-MRI, les techniques de mesure de I'AIF ssedaabituellement sur 'amplitude
du signal, une autre possibilité consiste a etilia phase du signal (215, 216). Les séquences
de DCE-MRI ne sont pas modifiées. Les avantagesgpguort aux techniques traditionnelles
sont multiples. Tout d’abord la phase est directgrpeoportionnelle a la concentration du Gd
ce qui évite la relation signal-concentration nioaile habituelle. De plus, c’est une méthode
relativement insensible aux inhomogénéités du chBmaux effets de flux et aux effets de
susceptibilité 7. Il a été montré que son utilisation amélioraitdpétabilité des mesures de
kqrans €t d’autres ont montré qu’il existait une bonneamdance entre les valews ;s du
tissu prostatique calculées avec une AlF de phaseecAlF mesurée en scanner (217-219).

La mesure directe de 'AlIF peut étre réalisée mb@ment, I'opérateur place une ROI
dans le vaisseau de son choix, la moyenne ou laameédes signaux est alors utilisée comme
AIF. Cette méthode peut amener a un manque dedegtibilité des mesures et de calculs
des parametres. Des méthodes semi automatiséastauatisés ont donc été développées,
permettant ainsi de diminuer la variabilité intdr ietraopérateur. Différentes techniques
existent, en 2D (203) ou en 3D (220), la pluparted@ine I'AIF en analysant les
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caractéristiques des courbes des voxel du vaisgeayps d’arrivée au pic, amplitude du pic,
raideur de la pente, initiale, la largeur du pic032220, 221)

9.1.3Mesure indirecte par région de référence avec ou sa déconvolution a I'aveugle :

Une autre technique est d’extraire I'’AlIF non plusadtir du signal d’'un vaisseau mais a
partir d'un tissu qui est définit comme région ddgérence. L'AIF est donc déterminée
indirectement a partir du signal d'un tissu de n&fiée (RR — Région de Référence) en
présupposant que le tissu de référence et le d3atérét (TOIl pour Tissu of Interest)
obéissent au méme modéle, que les paramigitgsRR etv, RR sont « normaux » et connus
et que I'AlF est la méme pour les deux tissu. Etigue, a partir du signal d'un tissu « sain »,
on détermine I'AIF en introduisant dans I'équatimodélisant la concentration tissulaire du
PdC des valeurs normales (extraites de la littéeatpour les parametrés,,,s et v,. Il est
possible d'utiliser une, deux ou plusieurs RR dipdesquels une AIF commune est extraite,
puis réintroduite pour calculer les parametres @l. Te modele pharmacocinétique utilisé
avec ce type d’approche que I'on retrouve le plassdlia littérature est celui de Tofts et
Kermode (1, 52). Ces techniques ont montré unedaogproductibilité (130, 179), une bonne
répétabilité (222) et bonne corrélation avec lesures directes (223, 224). Elles nécessitent
une résolution temporelle inférieure a celle némesspour effectuer une mesure directe
(225). Néanmoins, elles ne fournissent pas 'AIFTdM mais une approximation locale ou
régionale.

La premiére méthode décrite utilise le musmenme région unique de référencet
le considere comme « normal » (223). Les différeitgpotheses ne sont pas réalistes (61) et
la reproductibilité reste faible (179). En effetépupposer de la normalité d’un tissus en lui
imputant des valeurs dg..s €tv, obtenues dans la littérature (223) restent untguirs que
discutable tout comme présupposer que le tisséfdeence et le tissu d’intérét ont la méme
AIF. Cela signifie en effet, que les deux tissuesibvascularisés par la méme artere et que
leur lit vasculaire posseéde les mémes caractéresign termes de dispersion et de retard par
rapport au bolus. Voici un exemple de modélisativac une région de référence, appliqué au
modele de Tofts (52) :

Ce () = ktranst t) ® e Fert

9-1
2 e Mit _ o—Kept
C, (t) = Dk Zai o2
t() trans. mi— kit
=1 ep
2 X
. e—mlt _ e—kepRRt
pour le tissu C: ()RR = DkyrgnsRR Z ai - 73
RR i mi — kepRRt
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mi — kepTOIt

2
e
pour le C, (OTOI = DktmnsTOIZ ai
TOl i1

Si on prend I'équation 9-3 de la RR, qu’on y ingedes valeurs reprisent de la littérature pour
kiransRR €tv,RR (226), on peut alors déduire les paraméttiest mi caractérisant 'AlIF de

la RR. Comme il est supposé que I'AlF est la méaresde tissu de référence et dans le tissu
d’étude, il suffit de réintroduire les parametréset mi dans I'équation 9-4 pour en déduire
KiransTOI tke,TOI.

Les autres méthodes utilisedéux régions de référenceg131, 227)ou plusieurs
régions de référencg224). Néanmoins, la méthode a deux tissus deer@érne peut étre
utilisée que dans les modeles pharmacocinétiquexgliue le volume plasmatique (131,
168). On peut alors se servir de la moyenne owdeddiane des AIF issues des régions de
références.

Plus récemmentjes algorithmes de déconvolution a I'aveuglbasés sur I'approche
par région de référence ont été développésgedimettent de fournir simultanément I'AlIF et
les paramétres pharmacocinétiques du tissu d’'intér@’est plus utile de sélectionner de
région de référence ou de reprendre des valeurs, gdeRR, v,RR. La déconvolution a
'aveugle est contrainte grace a une modélisationjointe des courbes de concentration
tissulaire du PdC et de l'AIF. Ces méthodes nétassides ressources informatiques
importantes et prennent beaucoup de temps. Les<tla simulations ont montré que I'AlF
et les parameétres étaientt précis et non biais¥s (131).

9.2 Modélisation

L’'une des premieres modélisations de I'AlF, faite pVeinmann (54) utilise une forme
bi-expodentielle décroissante (Cf. équation %-28prise par Tofts et Kermode (52). Cette
forme néglige totalement la phase ascendante dusbet ne modélise que la phase
descendante. Orton et al (204) ont comparé trdférdntes formes d’AlIF (expodentielle,
fonction gamma et cosinus) et ses conséquencekesyrarametres estimés et ont montré
gu’en fonction du modéle pharmacocinétique utillsé,résultats variaient. Si la contribution
au signal de la composante plasmatique était ignoié n’existait pas de différence
significative entre ces trois formes. Néanmoinsosi prenait en compte la composante
vasculaire, plus celle-ci était importante, plus lbéais I'étaient aussi. D’autres modélisations
plus compliquées ont été développées telles qtmrze fonctionnelle a parametres flexibles
(228) ou encore le modele a minimisation alterma{ii29) qui semble donner de meilleurs
résultats. Le choix de la forme de I'AIF dépend légent de la résolution temporelle, la
forme bi expodentielle de Weinmann est suffisantailédle RT, sinon si a haute RT avec un
premier passage du bolus échantillonné avec endetiies modéles plus complexes peuvent
étre utilisés
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Comment Mesurer I'AlF

Pas de vaisseau AIF moyenne Vaisseau visible :
Littérature/groupe Bolus ou pré bolus
| Directe :
Déconvolution a Méthode de région dé¢ _
I'aveugle référence Amplitude ou phase
Manuelle Semi-automatisée Automatisée

Figure 9-1 : schéma résumant les différentes possibilités péterchiner I'AlIF en fonction de la présel
ou non d’un vaisseau dans l'image.

10 Conclusion

L’analyse quantitative est un processus complexiedojt &tre réalisé avec attention. La
précision et I'exactitude des paramétres calcubés@nt étre altérées a chaque étape. Compte
tenu de la variabilité des méthodes disponiblessildifficile de comparer les résultats des
différentes études, notamment en cas d’évaluatien rsuveaux traitements. Des
recommandations ont été publiées par un comitépdigxnternational concernant I'analyse
guantitative dans les études précliniques d’évainade nouvelles molécules (2). A I'heure
actuelle I'utilisation des parametres pharmacoajoéts en routine clinique reste difficile et
non validée. D’autant plus que peu d’outils sospdhibles (Cf. Annexe 12.8). Néanmoins, la
guantification en DCE-MRI reste une technique seaftie pour I'évaluation de I'angiogénese
et les progrés avenirs, ainsi que les efforts aedstrdisation pourront probablement 'amener
a s'imposer comme outil de suivi et d’évaluationrstic en oncologie.
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12 Annexes

12.1 Echographie de contraste

L’échographie est une technique tres répanduelefalacces, non irradiante et peu
couteuse. Elle a bénéficié ces derniéres annéggtiaations multiples avec 'émergence de
nouvelles séquences, telles que I'imagerie harnuengj les séquences en inversion de phase,
permettant une meilleure résolution spatiale etilisation de produits de contraste
ultrasonore (PCUS) non détectables en mode B. b@mephie de contraste n’est pas
utilisable pour tous les organes, en raison de &meessibilité aux ultrasons et de leurs
caractéristiques acoustiques. Il existe une vingtaie PCUS différents, avec des propriétés
physiques et cinétiques (durée de vie, distrib)tigui sont fonction de leur taille, du gaz
gu'’ils contiennent et du type de paroi. lls mestuentre 2 et 10 micrométres de diameétre et
passent le lit capillaire pulmonaire, puisque cqukne le passaient pas ont été abandonnés.
Le gaz peut étre de l'air libre, non stabilisé tabgisé qui ont une durée de vie courte. L’air
peut étre remplacé par du perfluorocarbone encamkans une coque, permettant une durée
de vie plus longue. En fonction de leur enrobagecapsule, les PCUS ont soit une
distribution non spécifique dans I'ensemble deg&risme en restant intravasculaire ou alors
ils ont une distribution spécifique lorsqu’ils saraptés par le systeme réticuloendothélial ou
ils s'accumulent. Certains PCUS peuvent avoir ummartement mixte non spécifique puis
spécifiqgue. Dans le premier cas, ils rehaussentehisité du signal des vaisseaux et des
organes et dans le deuxiéme cas ils améliorengétiection de lésions solides comme dans le
foie, ou elles sont visibles par effet négatif eles ne concentrent pas les PCUS (232). Les
indications sont nombreuses, ils augmentent lailsétés du mode Doppler, potentialisant
'étude des vaisseaux profonds, de trajets complexe a flux lents, notamment dans la
détection des sténoses des artéres rénales (2&3)cote dans I'étude du polygone de Willis
dans les AVC (234). lls améliorent également leaigles tissus, permettant de réaliser une
parenchymographie des reins, du foie ou du cceur dfméliorer la détection et la
caractérisation des lésions et des zones d'ischéB®). A I'aide de logiciel dédié, il est
possible de suivre la cinétique du signal dansrégmn d’'intérét ROI, permettent d’accéder a
des parametres « semi-quantitatifs » (236). De, jphusc les PCUS, il est aujourd’hui possible
de visualiser la micro vascularisation tissula87) permettant I'étude de I'angiogenese et
de la suivre sous traitement anti-angiogénique(238). Néanmoins, I'étude de la perfusion
reste relative compte tenu de la relation compixes quantité de microbulles et intensité du
signal, de la nécessité de recaler les imagessinti®@mogénéités de puissance acoustique
dans le champ ultrasonore... Les limitations songsli@ux champs de vue inférieur a
'imagerie scannographique ou IRM, ce qui rendukig possible qu’a un endroit a la fois,
nécessitant la réalisation de plusieurs bolus d&F@our plus de renseignements, trois
articles exposent la place de I'échographie derastdé dans I'étude de I'angiogenese (240-
242). Enfin, grace aux innovations technologiquesst possible d’orienter la distribution des
PCUS vers une cible (thrombus ou cancer) en madifianrobage pour en améliorer la
détection, ou d’y incorporer des principes actifforinolytique, agent cytotoxique...)
permettant une action thérapeutique ciblée (248).24
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12.2 Scanner de Perfusion

L'imagerie de perfusion scannographique est passiépuis I'émergence de la
technologie mutlibarettes, qui offre une excellersolution spatiale et temporelle avec des
données volumiques isotropiques. Le scanner deigerf utilise un PdC iodé qui bénéficie
d’une relation linéaire(245) entre la densité ob&erd’'un voxel et la concentration du agent
de contraste en son sein, ce qui facilite la gtieation absolue de la perfusion(246g bas
poids moléculaire du PdC lui permet de diffusesM#ES a travers les parois endothéliales.
La limitation principale est la dose délivrée adigra, ce qui limite le nombre d’examens
réalisés si le seuil de dose stochastique est siéple plus, la résolution en contraste est
mauvaise et le champ d’étude peut est limité plartgeur de la couronne de détecteur.

12.3 ASL et BOLD

La premiere est basée sur le marquage « magnétiguesang, en inversant les spins
des protons artériels entrant dans une ROI(34}e@ethnique permet de quantifier de fagcon
absolue et reproductible la perfusion tissulaireca@omme parametres, le flux et le volume
sanguin, sans pouvoir étudier la perméabilité tapel Elle est utilisée principalement en
imagerie cérébrale dans les accidents vascula@éébi@ux et quelques travaux I'ont évaluée
dans l'angiogenése tumorale. Ces derniers ont &amte bonne corrélation du flux et du
volume sanguin avec des marqueurs histologiques clantiaines tumeurs cérébrales, comme
le méningiome, le gliome ou le gliosarcome (34)aiN@oins, elle est limitée par un faible
signal sur bruit (SNR), qui s’améliore avec la odu champ magnétique princiggl. L'une
des limites est I'impossibilité de quantifier larfusion en cas de ralentissement circulatoire
important. En effet, il existe une perte du marguagnagnétique », liée a la relaxation T
durant le temps de transit entre le lieu de margu@elui ou le signal est enregistré. Ce qui
explique, que son application en dehors du cerveste problématique, notamment dans des
organes comme le foie, ou le temps de transitnegbitant. D’autres ont montré que cette
technique est applicable aux cancers du rein(247),ovaire ou encore aux cancers
colorectaux (34).

Les séquences BOLD, quand a elles, utilisent ldstsefparamagnétiques de la
désoxyhémoglobine permettant d’étudier les vamatid'oxygénation d’un tissu. Elles ont été
initialement développées en imagerie cérébraletimmaelle. Le principe est basé sur les
variations du rapport entre désoxyhémoglobine (pagmétique) et oxyhémoglobine
(diamagnétique) qui amenent une modification dwnaiglL’amplitude du phénoméne est
relativement faible, ce qui nécessite une analyatissque du signal. Elles n'ont pas pour
objectif principal d’étudier ’'hémodynamique maisla peut théoriquement étre quantifié de
facon relatif. Le signal dépend de la concentratiproxyhémoglobine, qui dépend du volume
sanguin, du flux sanguin et la consommation cétélma oxygéne. Néanmoins, ces relations
sont complexes. En oncologie, son utilisation restpérimentale et nécessite 'inhalation
d’oxygéne a 100% ou de carbogéne (95% d’oxygeméwetie dioxyde de carbone). De plus,
en dehors de la sphére cérébrale, cette techngjupea utilisée a cause d’'un SNR faible,
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d’'une faible résolution spatiale et d’artéfactssesceptibilité magnétique notamment dans
'abdomen et le thorax (34, 248).

Pour plus de renseignements concernant ces deuxigees, le lecteur est invité a lire
les chapitres (152, 249) détaillant les principbgspjues, les méthodes de quantification et
les applications cliniques

12.4 Modeéle de Tofts

Si on se place dans le compartiment plasmatiqupuf€i4-5), en tenant compte de la
diffusion du PdC dans I'EES, de son excrétion rfavec une constamkg,;) et respectant
le principe de conservation de la masse, la varatle la quantité du « PdC » peut étre
exprimée grace a I'équation suivante:

dc
p
vp— = PS(C, — Cp) — KoutCp 12-1
Le produitPS est normaliser par le volume tissulaire tel gast égale ®#S/V; ; K,,; est la
constante d’excrétion rénale (mL /mn). Si on se@ldans le compartiment EES et qu'on
étudie le flux du PdC, I'équation devient :

e

dt

Vp—= = PS (Cp — Cp) 122

Pour caractérisef, (1), il faut isolerC, (t) dans I'équation 12-1, on obtient alors

v, dC K C. 12-3
L = _p**p , “out¥p +C,
PS dt PS

En dérivant, I'équation devient :

dCe v, d’Cy Koy dC, N dc, 12-4
dt  PS dt® PS dt dt

En remplacant les expressions@jeet dec% dans I'équation 12-2, on a:

(vp A% K,y dC, de>
e +

PS dtz2 = PS dt & dt 125
v, dC K, .+C
= PS(C __p_p_M_C
( P psS dt PS p)
<=> v.v, d*C, VK dC, v.dC dcC 12-6
eYp p erout p + e p — _vp_p _ KOUth
PS dt? PS dt dt dt

En multipliant paPS, on obtient :
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d2C,
Ve Up F + veKo

dCy 5o
ut dt Ve dt 12-7

dc
= —PSv, d—t” — PSK Gy

<=> d?C, (PS+ Ky PS\dC, PSK 128
p+( out+_> p+ outh_O

dt? v v, ) dt VeV

En négligeant I'excrétion rénalkS >> K,,,;, la solution de cette équation différentielle de
second ordre a coefficients constants est unepmaentielle décroissante:

2
C, (t)=D Z a; e Mt 12-9
i=1

Ou a, eta, sont des constantes (kg\L), qui correspondent &npldude des deux
expodentielles, normalisée par la dose injectéeditup m, et m, sont des constantes égales
a l'inverse du temps de décroissance des expotleatigin?). La courbe plasmatique est

donc formée de deux composantes, une rapide avemegarameétre, une amplitude et

un temps de décroissance de i{et une phase lente, de paraméte et m, ou la
concentration baisse lentement. L'obtentionmlget m, est assez compliqué selon Tofts,
sauf dans le cas oon considéere que la surface d’échange entre lemplaet le systeme
extracellulaire est plus importante que celle eptesma et les reins tel qi8 >> K,,;; ,
alors:

my = PS (v, +v,.)/vpve €My = Koy (vp + 7) 12-10
Avec comme conditions initiales:
¢, (0,)=D/v,etC, (0,)=0 12-11

Ou C, (04) est la concentration plasmatique du PdC justesajmjéection. L'amplitude4;
peut étre normalisée par la dose inje@¢étel quea; = A; /D, on obtient alors :

a; = Ay /D =v,./( (vp + ve)vp) 12-12
a, = A, /D =1/ (v, +v.)

Tofts et Kermode ont utilisé cette modélisation pbAIF, pour extraire quatre parameétres
gue sonta,, a,, m;,et m, qu'ils ont réutilisé dans I'’équation modélisantdancentration
tissulaire.

Remarque en 1991, Tofts et Kermode n'ont pas mestygils ont réutilisé les valeurs des

parametres fournies dans la littérature par Weinm@&4) , a; = 3,99,a, =4,78,m; =
0,144 etm, = 0,011. Ces derniers ont été obtenus grace a I'étude dearation de la
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concentration plasmatigue du DTPA-Gd, chez une taing de patient sains, par
échantillonnage artérielle direct dans l'arteraaked

Pour développer la forme analytique @e(t), on insere la forme dé, de I'équation 12-9
dans I'équation 12-2:

dc, (t) et - 12-13
Ve dt = kirans (D (a;e7™" + aze™™2%) — C, (1))

OU = kirgns - Sion posen; = k;-qans/Ve, '€quation précédente devient

dc, () 12-14
7 +m3C, (t) = m3 D (a,e”™" + a,e™2%)

Cette expression est une équation différentiellpréenier ordre avec second membre dont la
solution est :

m-a m-a 12-15
C,(t)=D(———¢ Mt 4 37
ms —

e "Mt ¢ e7™sl)
my mz —m;

Ou ¢ est une constante a définir avec les conditioitsales ( C,(0) =0 ), tel que0 =
D(b; + b, 4+ ¢) doncc = —b; — b, avec b; = -2 et b, =—2"2 _ On peut alors

mz—my mz—m;

développer I'équation 12-15, en y remplag@yt) parCt(t)/ve car la contribution au signal
du PdC intraplasmatique est négligée, c'est-aeliee:

Ce(t) = v,Co(t) etv, =0 12-16

Ce qui donne :

2 12-17

ai —mit _(ktrﬂ)t
Ce(t) = D kerans - (e te ve )
i=1 mi — Ve

ktrans

Ou 12-18

2 .
at .
Ce(t) = D kirans Z P (e~mit 4 e~(kep)t)
i=1 ep

C’est dans cette équation que sont réintroduitpsameétrest,, a,, m;, et m, obtenu par
ajustement de la courldg (t) , pour obtenir les parametreg.,,s etv, . Cette derniere étape
se fait grace a I'ajustement de I'équation 12-l18a&wourbe mesurég (t).

12.5 Modele d’homogeénéité tissulaire et son approximatimadiabatique

Ce modéle mérite d’étre détaillé car il permet deiger les limitations des modeles
compartimentaux comme ceux de Tofts. En effet,éteamontré que méme si le modele de
Tofts modifié prend en comptg, ce dernier est systématiquement sous-estimé.gt,
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surestimé. De Plus, aucun de deux modeles de Teftpermet d’estimer séparément la
perfusion et la perméabilité, qui sont intriquéasgile produit ns Ce modele permet donc
de prendre en compte, et d’estimer en theori€etF,séparément. Initialement, il a été
montré que le flux sanguin cérébral calculé avemdsléle de Kety(250) était dépend de la
durée d’acquisition (251). Certains ont alors éhmypothése d’'une inadéquation entre le
modéle de Kety et la physiologie cérébrale et eappsé un modéle a parametres distribués,
trés complexes permettant de corriger cette déemere@252). Devant la difficulté d’utilisation
de ce modéle, St Lawrence et Lee (96) ont propos@adéle intermédiaire moins complexe
du point de vue mathématique et permettant degmorla dépendance au temps d’acquisition,
de la valeur du flux plasmatique. lls se sont alorentés vers le modéle a parametres
distribués d’homogénéité tissulaire de Johnson eéfsdM91) et ont proposé par une
approximation adiabatique.

Figure 12-1 : représentation schématique du modele d’homogétiggélaire. Le systeme tissu capillaire
composé d'un secteur tubulé intravasculaire 1VSI¢agueurl, de volumé/; et d’aireA;) ou la concentratic
du traceulC; (x,t) est une fonction de la distance le long du capdlat du temps, entouré d'un sec
extravasculaire EVS (de longuelurde volumeV et d’aired,) ou la concentration du traced, (t) ne dépen
gue du temps. Les deux espaces sont séparés dembrane caractérisée par la constante de perné&tli
Le bolus du traceur entre dans le systéeme paet@dvec un flu¥ et une concentratio€, (t) et en sort ave
le méme flux et une concertation veineGset) (Adapté de St Lawrence et al.1998).

Le systeme tissu-capillaire du modele d’homogénstsulaire est représenté (Figure
12-1). La concentration plasmatique du RHCx,t) est une fonction du temps et de la
distance le long du capillaire alors que la coneginn dans 'EES n’est qu’une fonction du
tempsC, (t). Cette derniere est donc homogene dans 'EESeldedorte que celui-ci peut
étre considéré comme un compartimes échanges sont caractérisés par le pré&d8itLe
principe de conservation de la masse permet d&(98):

aC; (x,t) aC; (x,t) PS
Dans I''VPS L St A ALt A ¢y — 12-19
Dans 'EES dc, (t) PS L 12-20
de—o—= — 77 | (G0 = (Ce(t)/N]dx
0

Ou A est le coefficient de partition du Pd@, et A; sont les aires de section des espaces EES
et IVPS. La solution de ces équations n’existe dames le domaine de Laplace, St Lawrence
et Lee ont proposé de les résoudre dans le doneimgorel en utilisant une approximation
adiabatique (96). Cette approximation est motivée g fait que la variation de la
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concentration du PdC dans I'EES est lente par ragpoelle dans I'lVPS, de telle sorte que
C. (t) peut étre considérée comme stable devant la wariedpide de; (x, t). Ainsi durant
un court intervalle de temfs, C, (t) est constante et peut étre discrétisée puis igédmns
le couple d’équations différentielles 12-19 et I{96). Au final, apres simplification, en
considérant le temps de transit moyen comme ntlle #&ssu comme stationnaire et linéaire
la concentration tissulaife (t) pend la forme suivante(96) :

Ce (t) = 1,.Cy () + EF,. (C, (H)®@e™ EFp/velt) 12-21

Néanmoins, cette derniere expression n'est vatalelorsque la résolution temporelle des images est
inférieure au MTT, c’et a dire que MTT est tréesrgtalevant la durée d’échantillonnage. De plus,

avec cette approximation on perd la possibilitthdsurer séparemefget E. En cas de résolution

temporelle plus élevée, MTT ne plus étre considéodeme nulle, le modeéle prend alors une forme le
plus complexe :

MTT
Ce (t) = Fp.f C, (t—1)dr
0 12-22

t
+ EFP'_[ Cp (1)®e” (EFy /ve).(t—T—MTT)
MTT

Le calcul des parametres devient alors plus com@lign raison de la dépendance a la valeur de base
qui est plus importante et qui produit plus d’'uokigon pour le méme paramétre.

12.6 Lois de Fick

Premiére loi :En présence d’'un gradient de concentration, efgtx compartiments séparés
par une membrane perméable, il apparait un fluxmaéiere/ tendant a équilibrer les

concentrations, tel que/:= —D (j—;) Ou D est le coefficient de diffusion (m2.s_1)g§tla
variation de concentration entre les deux compaitish

‘s . .. . . d ~
Deuxiéme loi :La variation dans le temps du gradient de conaeotrd—ientralne une

2
diminution de flux de matiér%. Donc% =D (d < )

dx?

12.7 Grade histologique de Gleason

C’est un systeme de classification histopathologiglu cancer de la prostate en
fonction du degré de différentiation des cellulégxiste 5 grades, qui vont du grade 1 bien
différencié, au grade 5 indifférencié. Le cancarspatique est polymorphe, c’est-a-dire qu'il
existe plusieurs clones de cellules tumorales. daresglobal est la somme des grades des
deux clones les plus représentés. Ainsi, le badegnamoral est défini par un score Gleason
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compris entre 2 et 4, le grade intermédiaire pasaore compris entre 5 et 7 et le haut grade
par un score compris entre 8 et 10.

12.8 Ouitils d’analyse quantitative :

- DCE Tool permet de choir entre le modele de Tdftdts modifiée et le modele de St
Lawrence. Il permet également de choisir entre relation signal-concentration
linéaire ou non linéaireh(tp://www.thedcetool.com/userguide?

- JIM contient un module d’analyse quantitative bagé le modéle de Tofts, Tofts
modifié et 2CXM. Il contient également d’autres rates utiles pour la quantification
permettant de recaler les images et de corrigerineemogénéités de champs.
(http://www.xinapse.com/home.php

- UMMPerfusion permet de calculer rapidement desesaptaramétriques basée sur la
théorie de dilution d’'un indicateur en utilisanteudéconvolution libre (229), le
modele de Tofts, le 2CXM. L’AIF est mesuré manuekat, sur 'image;

- DcemriS4 fonctionnant sous R, utilise le modeleTdéis avec une AlF directement
mesurée sur I'image. Il permet de calculer la gaephie T(0) avec prise en compte
des inhomogéneéités de champs & permet d'utiliser quatre différents types
d’algorithmes d’ajustement (230) ;

- Dynamika utilise le modéle de Tofts (231) ;

- Les applications des constructeurs utilisent géedrent le modéle de Tofts et Tofts
modifié telles que I'application Tissue 4D (Siemerine 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 |RM
perfusion T ou DCE-MRI. Ce type d’analyse évalue, de fagcon non invasive la microvacularisatic
tissulaire en calculant des parametres pharmacocinétiques qui refletent la physiologie du tissu. Ell
utilisée dans de nombreuses pathologies telles que les cancers ou l'architecture vasculaire
modifiée par la néoangiogenése.

C’est est un processus complexe, basé sur la modélisation de la distribution du prpduit
contraste (PdC), qui nécessite plusieurs étapes. La premiére est de calculer le temps de |rela
longitudinale T avant injection (cartographie;(D)) qui est nécessaire au calcul des courbes de
concentration du produit de contraste a partir des courbes de signal. Parallelement, la concentr
artérielle plasmatique du PdC dans le vaisseau qui alimente le tissu (fonction d’entrée artérielle)
étre déterminée si les images le permettent. Une fois les courbes de concentration calculées
modele pharmacocinétique est ajusté aux courbes de concentration tissulaire afin de détefmine
parametres cinétiques.

Chacune des ces étapes influence la précision et I'exactitude des parametres calculés.
chacune d’elles, de nombreuses méthodes ont été décrites. Actuellement, il n’existe pas de cons
sur la technique a utiliser. Celle-ci doit étre adaptée aux contraintes techniques des données acc
et a I'objectif de I'imagerie.
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