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Liste des abréviations 

AIF : fonction d’entrée artérielle (de « arterial input function ») 

AUC : aire sous la courbe (de « area under the curve ») 

B0 : champ magnétique statique 

B1 : champ magnétique induit par l’aimant 

DCE-MRI : IRM dynamique (de « dynamic contrast enhancement ») 

HIFU : High Intensity Focused Ultrasound 

Ktrans : coefficient de transfert transmembranaire 

Kep : constante de vitesse des échanges entre l’espace extracellulaire et le 

plasma 

ICC : coefficient de corrélation interclasse 

IRM : imagerie par résonnance magnétique 

IRMmp : imagerie par résonnance magnétique multiparamétrique 

PdC : produit de contraste   

PSA : Prostat Specific Antigen 

T1 : temps de relaxation longitudinale 

T2 : temps de relaxation transversale  

TE : temps d’écho 

TR : temps de répétition 

ROC : Receiver Operating Caracteristic 

ROI : région d’intérêt (de «  region of interest ») 

Ve : volume d’extraction du secteur extracellulaire 

Vp : volume plasmatique 

 

 



 

16 

Résumé 

Contexte 

L’IRM multiparamétrique (IRMmp) est une technique de choix dans la détection du 

cancer de la prostate. Les séquences dynamiques pondérées T1 après injection de 

chélates de gadolinium permettent par le biais de l’analyse quantitative, de calculer 

des paramètres pharmacocinétiques tel que Ktrans (coefficient de transfert volumique). 

La détermination de la fonction d’entrée artérielle (AIF) est une étape clef dans le 

processus de quantification. Notre objectif est d’étudier l’impact de différentes AIF 

(manuelle [M], standard de Weinmann  [W] ou de Fritz-Hansen [FH]) à travers 3 logi-

ciels de post-traitement, sur les capacités diagnostiques du paramètre Ktrans dans le 

cancer prostatique. 

 

Matériel et méthode 

38 patients avec un cancer de prostate ont été inclus rétrospectivement. Chaque pa-

tient a bénéficié d’une IRMmp avec une séquence dynamique en écho de gradient 

T1 après injection et d’une prostatectomie radicale avec une carte histomorphomé-

trique.  

38 cancers et 38 zones saines de la zone périphérique ont été sélectionnés par un 

uroradiologue expérimenté. L’analyse quantitative a été réalisée avec 3 AIF diffé-

rentes (M, W et FH) et deux modèles (Tofts et Tofts modifié).Pour chaque couple 

AIF-modèle, les valeurs en zone tumorale du paramètre Ktrans ont été comparées à 

celles en zone saine permettant de reconstruire des courbes ROC. Les données ont 

été post-traitées dans 3 logiciels (L1, L2 et L3). 

 

Résultats et conclusion 

Le paramètre Ktrans est significativement plus élevé dans le cancer par rapport au 

tissu sain. L’AIF de Weinmann est celle qui permet au paramètre Ktrans de mieux de 

discriminer le cancer prostatique en zone périphérique et ceci, quelque soit le mo-

dèle pharmacocinétique et le logiciel utilisés avec une sensibilité > 0,80 selon les 

courbes ROC. Il existe une importante variabilité inter-logicielle des valeurs du para-

mètre Ktrans. 
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Introduction 

 

I. Généralités sur le cancer de la prostate 

 

Le cancer de la prostate est le 2e cancer diagnostiqué et la 6e cause de décès chez 

les hommes dans le monde (1, 2). Le dépistage du cancer de la prostate reste 

problématique et débattu ; il repose actuellement sur le couple toucher rectal et 

dosage du PSA. Il est réalisé chez une population cible après information des 

avantages et inconvénients du dépistage. En effet, les patients doivent être prévenus 

de l’objectif principal du dépistage qui est de diagnostiquer des cancers agressifs 

nécessitant un traitement, mais qu’il existe une probabilité non négligeable que des 

lésions pré néoplasiques ou suspectes peuvent être découvertes amenant à 

l’abstention thérapeutique et à une surveillance active.  

Le toucher rectal a une faible sensibilité, une spécificité moyenne et souffre d’une 

grande variabilité inter observateur (3). Il existe un nombre important de biopsies 

négatives chez des patients ayant un taux augmenté de PSA (4). Néanmoins, 

plusieurs études ont montré le gain de survie chez les patients dépistés par rapport 

aux patients non dépistés (5).  

Le diagnostic de certitude est histologique après analyse des biopsies qui sont 

classiquement réalisées sous échographie par voie transrectale (6). Douze carottes 

sont prélevées systématiquement en ciblant la partie médiane et latérale,  de la base, 

la partie moyenne et l’apex de la zone périphérique et ce, de façon bilatérale. Des 

biopsies dirigées peuvent être réalisées en ciblant une zone suspecte au toucher 

rectal ou en imagerie. Il est recommandé de réaliser des biopsies chez les hommes 

de 50 à 70 ans qui ont un toucher rectal suspect ou un taux de PSA supérieur à 3 
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ng/ml (4). D’autres variables doivent être prises en compte dans le choix de réaliser 

ou non des biopsies : histoire familiale de cancer de la prostate au premier degré, 

ethnicité, âge, cinétique du PSA, état de santé et désir du patient. La sensibilité 

diagnostique des biopsies prostatiques est estimée entre 39 et 52 % lorsqu’elles sont 

réalisées de façon systématique avec une valeur prédictive positive oscillant entre 83 

et 100 %. (7) Cette sensibilité diagnostique varie de 35 à 96 % lorsque les biopsies 

sont dirigées par une anomalie échographique (7). 

Même si actuellement, elle n’est pas réalisée de façon systématique, l’IRM 

prostatique multiparamétrique a pris un rôle de plus en plus important ces dernières 

années dans le diagnostic de cancer de prostate (entre 38% et 59% de détection 

tumorale) (8) ainsi que dans l’aide à la biopsie (6, 9, 10) notamment grâce à 

l’émergence de nouvelles séquences et à la combinaison des informations que 

chacune d’entre elles apporte. C’est une technique validée, supérieure au couple 

toucher rectal et dosage du PSA pour la détection tumorale et pour guider les 

biopsies lorsque les prélèvements écho guidés reviennent négatifs (9, 11).  

Elle est basée sur la réalisation de séquences anatomiques pondérées en T2, de 

séquences fonctionnelles de diffusion, de séquences de perfusion pondérées en T1 

et éventuellement de spectroscopie (11). 

Les séquences spin écho T2 dites « anatomiques » sont indispensables pour 

détecter, dénombrer et caractériser les lésions suspectes où elles apparaissent en 

hyposignal par rapport au tissu sain qui lui apparaît en hypersignal (12).  Elles 

permettent également d’évaluer l’atteinte extra-prostatique et des vésicules 

séminales (10, 11, 13, 14). Il a été démontré que la sensibilité et la spécificité des 

séquences en pondération T2 et T1 combinées s’élèvent à environ 77% dans le 

staging du cancer de la prostate. Mais le principal problème de cette séquence reste 

sa faible spécificité notamment à la discrimination des lésions bénignes de la 
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prostate (prostatite)(15). 

Les séquences en pondération diffusion (DWI) ont considérablement augmenté la 

capacité de détection du cancer dans la zone périphérique (15), surtout en utilisant 

différentes valeurs de b, notamment à 3T avec une valeur de b à 1500 s/mm2 

procurant un meilleur rapport signal/bruit (16). Les séquences dynamiques 

pondérées en T1 après injection de produit de contraste (PdC) ont également 

amélioré la détection et la caractérisation des lésions suspectes de la zone 

périphérique notamment lorsqu’elles sont associées à la diffusion et à l’imagerie T2. 

Delongchamps (17) a montré que la détection du cancer en zone périphérique est 

supérieure en combinant les séquences en pondération T2, diffusion et les 

dynamiques par rapport à T2 + diffusion uniquement ou T2 seule. 

Il a été également démontré que l’IRM prostatique, à 3T, utilisant le paramètre 

pharmacocinétique Ktrans  a une spécificité supérieure à la séquence en pondération 

T2 seule pour la caractérisation du cancer de la zone périphérique (18). 

Au finale, l’IRMmp est un outil intéressant permettant la détection, la caractérisation, 

le dénombrement des lésions suspectes de la zone périphérique (15, 19), puis 

l’évaluation du grade et la classification TNM (6) et enfin le suivi pendant et après 

traitement notamment conservateur basé sur les thérapies focales et mini invasives 

(HIFU)(13, 15). 
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II. Principes de l’imagerie de perfusion T1 après 

injection en IRM 

 

1. Généralités 

 

L’imagerie de perfusion en pondération T1, en IRM, appelée dans la littérature anglo-

saxonne DCE-MRI pour Dynamic Contrast Enhanced-MRI,  permet par l’étude de la 

cinétique du rehaussement tissulaire de caractériser la microcirculation tissulaire ou 

angiogenèse dont les modifications précéderaient les changements morphologiques 

dans certaines pathologies telles que le cancer, l’ischémie ou l’inflammation (20). En 

effet, l’angiogenèse est une étape clef dans de nombreux processus tumoraux et leur 

dissémination. C’est un processus physiologique qui est impliqué dans la croissance 

embryonnaire ou la cicatrisation tissulaire. Il est régulé par une balance entre fac-

teurs pro et anti-angiogéniques, mais dans certaines conditions il devient incontrô-

lable et est responsable d’une prolifération anarchique des néo-vaisseaux de 

moindre qualité (perméabilité augmentée, perfusion hétérogène et inefficace). Dans 

le cancer, l’hypoxie et l’acidose favorisent la libération de facteurs pro-angiogéniques 

permettant aux néo-vaisseaux d’apporter l’oxygène et les nutriments  nécessaires à 

la croissance tumorale. 

 

Le principe de toute imagerie dynamique est d’acquérir de façon répétée et le plus 

rapidement possible, le volume d’un organe cible, avant, pendant et après injection 

intraveineuse d’un produit de contraste (PdC). La cinétique du PdC dans le tissu peut 

ainsi être représentée par une courbe temporelle du signal,  en récupérant l’intensité 

du signal pour un même voxel ou une même région d’intérêt, (ROI - Region Of Inte-

rest) dans les différents volumes acquis dans le temps. 
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 L’hypothèse qui motive la réalisation de ce type d’imagerie dite de « perfusion » et  

qu’il existe une différence entre la vascularisation  d’un tissu normal et celle d’un tis-

su tumoral induite par la néo angiogenèse qui accompagne de nombreux processus 

de cancérogénèse.  

 

2. Analyse des images : qualitative, semi-quantitative, quantitative 

 

L’analyse des images acquises peut s’envisager de différentes façons : soit en 

analysant visuellement les images soit en étudiant les courbes de rehaussement. 

Dans le premier cas, la méthode visuelle, recherche une asymétrie de prise de 

contraste, plus intense et plus précoce dans la tumeur que dans la glande adjacente. 

C’est une méthode répandue et rapide, elle ne nécessite aucun post traitement. Elle 

est subjective et peu reproductible chez un opérateur peu expérimenté et est la 

méthode la moins sensible pour la détection et la caractérisation des lésions de la 

zone périphérique même chez un lecteur expérimenté (21). Malgré cela elle reste la 

méthode recommandée selon un groupe d’experts (11).  

Dans le second cas, il existe  trois manières distinctes d’interpréter les courbes de 

rehaussement.  

La première est qualitative et se base sur la forme de la courbe. Trois types de 

courbes sont habituellement décrits : la courbe de type 1 avec un rehaussement 

progressif et constant évocatrice de bénignité ; celle de type 3 avec un rehaussement 

rapide et un lavage évoquant la malignité ; celle de type 2  avec un  rehaussement 

en plateau de risque intermédiaire(22). 

La  méthode « semi quantitative », étudie les paramètres des courbes de 

rehaussement, tels que la pente du rehaussement (wash-in), le temps au pic, la 
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hauteur  du rehaussement ou intensité de signal, l’aire sous la courbe des x 

premières secondes ou encore le lavage tardif  (wash-out). L’analyse semi-

quantitative des courbes peut être aidée par un logiciel de post-traitement qui permet 

une meilleure objectivité et une quantification de ces paramètres (23). Cette 

technique est reproductible, mais dépendante du paramètre étudié (24). Son 

utilisation en routine clinique reste incertaine selon les recommandations (11), mais 

de nombreuses études ont montré son utilité pour la caractérisation des lésions 

suspectes avec une meilleure sensibilité et spécificité que l’analyse visuelle (21). 

La troisième méthode d’analyse des courbes est l’analyse dite « quantitative ». Elle 

est la plus complexe et permet de calculer des paramètres chiffrés reflétant la 

« physiologie » tissulaire. Leur utilisation en routine clinique n’est pas recommandée 

à l’heure actuelle (11). Comparativement à l’analyse semi-quantitative, elle n’a pas 

montré sa supériorité en termes de sensibilité et spécificité de détection des lésions 

tumorales (21). Ces paramètres calculés ont néanmoins un grand potentiel en 

oncologie, où ils peuvent servir de marqueur pronostique, de suivi, de réponse 

thérapeutique ou même d’élément permettant de caractériser les lésions et leur 

agressivité (25, 26). 

3. Principe de l’analyse quantitative 

 

Le principe général de l’analyse quantitative est d’appliquer aux courbes de 

concentration du PdC un modèle pharmacocinétique modélisant la distribution du 

PdC dans les différents espaces d’un tissu. Les PdC paramagnétiques de petit poids 

moléculaire sont capables de traverser la paroi capillaire et sont dits diffusibles.  

L’étude de leur cinétique permet de calculer des paramètres pharmacocinétiques 

reflétant la perfusion tissulaire et la perméabilité capillaire. Les PdC dit 
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macromoléculaires ne passant pas la paroi capillaire restent dans le secteur 

vasculaire et l’étude de leur cinétique ne permet de calculer que des paramètres de 

perfusion tissulaire. Après injection intra veineuse d’un produit de contraste 

paramagnétique de bas poids moléculaire, celui-ci se dirige vers la pompe cardiaque, 

se mêle au plasma,  puis est envoyé à l’ensemble des organes par le réseau 

vasculaire. Il arrive aux organes par le réseau capillaire artériel, une partie diffuse 

dans le tissu grâce au gradient de concentration transmembranaire, l’autre partie 

s’évacue par drainage veineux. 

Ces échanges transmembranaires peuvent être modélisés par des systèmes 

d’équations de flux, définissant un modèle pharmacocinétique. Ainsi, en appliquant 

un de ces modèles (Modèle de Tofts (27), Hoffman (28), Brix, St Lawrence& Lee (29)) 

aux courbes de concentration, il est possible de  mesurer certains paramètres 

caractérisant les échanges. Le paramètre le plus utilisé dans la littérature et 

recommandé en oncologie, notamment dans les études d’évaluation de nouvelles 

thérapeutiques anti-angiogéniques, est le paramètre Ktrans, qui est une constante de 

transfert du PdC du plasma vers l’espace extravasculaire extracellulaire (EES). Il 

reflète à la fois  la perméabilité capillaire P, la surface d’échange S et le flux 

plasmatique Fp.  

Le processus de quantification en IRM de perfusion T1 nécessite plusieurs étapes, et 

pour chacune d’elles de nombreuses méthodes existent (Figure 1): 

- la première est de calculer la valeur initiale du T1 (T10) de chaque voxel de 

l’image ;  

- la seconde est de transformer les courbes de rehaussement de signal en 

courbes de concentration de PdC, car, à l’opposée de la perfusion en scan-

ner (relation de proportionnalité entre densité et concentration du produit de 
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contraste iodé), la relation entre l’intensité de signal et la concentration n’est 

pas linéaire ; 

- la troisième est de mesurer la concentration du PdC dans un vaisseau alimen-

tant le tissu, ce qui correspond à déterminer la fonction d’entrée artérielle ou 

AIF (arterial input function) ; 

- et enfin d’appliquer un modèle pharmacocinétique capable de décrire les 

échanges tissulaires.  

 Les résultats ne peuvent être interprétés à ce jour que de façon relative, compte 

tenu de la grande variabilité des mesures obtenues dont la cause principale est le 

manque de standardisation dans l’acquisition des données et dans leur post 

traitement (30). Pour harmoniser les pratiques et tenter de diminuer la variabilité des 

paramètres (entre les centres dans le suivi du patient et entre les logiciels)  des 

recommandations ont été émises par un groupe d’experts tant sur la réalisation des 

séquences dynamiques que sur le post-traitement des données (31, 32). 

 

Figure 1 : différentes étapes du processus de quantification en DCE-IRM. 

 

 

Calcul de la Cartographie T₁ ₀  Transformation  du signal en concentration 

 

Mesure de l’AIF et modélisation de sa forme Application d’un modèle pharmacocinétique 

reflétant les échanges 

Calcul des paramètres physiologiques 

Acquisition du signal 
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Pour l’acquisition,  ces recommandations préconisent d’utiliser des séquences 3D en 

écho de gradient T1 avec destruction de l’aimantation transversale résiduelle (SGRE 

– Spoiled Gradient Recalled Echo) ou un équivalent avec une résolution temporelle 

inférieure à 10 secondes. L’imagerie parallèle et les schémas de préparation 

d’impulsion sont à éviter car elles font souvent appel à une technologie propre aux 

constructeurs qui nécessitent une évaluation avant utilisation. Ces séquences 3D 

SGRE ont l’avantage d’être rapides, de couvrir un champ large et de donner de 

bonnes informations morphologiques. Il est conseillé d’inclure dans le champ de vue 

un vaisseau de bon calibre permettant de mesurer l’AIF.  

La méthode de cartographie T1 qui donne le meilleur compromis  entre le temps 

d’acquisition et l’exactitude de calcul du T10 est la méthode basée sur les angles de 

bascule variables. Néanmoins, cette méthode est sensible aux inhomogénéités du 

champ B1, qui induisent de petites variations de l’angle de bascule, qui se traduisent 

par des erreurs de calcul du T10 et de la concentration du produit de contraste et par 

de larges erreurs dans le calcul final des paramètres pharmacocinétiques (33). Le 

calcul du champ B0 permet de corriger les cartographies T10 et de diminuer l’erreur 

de calcul des paramètres pharmacocinétiques (34). 

Deux méthodes permettent de calculer rapidement les courbes de concentration : 

- la première est d’utiliser l’équation exprimant l’intensité du signal en fonction 

du T10 (calculé au préalable), de la concentration du PdC et de nombreux 

autres paramètres (angle de bascule, temps d’écho, temps de relaxation, re-

laxivité du PdC) ; 

- la seconde est de convertir le signal avec un tableau de correspondance cons-

truit à partir d’un fantôme contenant des échantillons de liquide de concentra-

tion croissante en PdC. 
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Les modèles recommandés actuellement sont ceux de Tofts et Tofts modifié. Ces 

modèles simples s’ajustent aux données à faible résolution temporelle. De plus, ils 

ont été largement étudiés permettant de déterminer à quoi correspond 

physiologiquement le  paramètre Ktrans.  

La détermination de la  fonction d’entrée artérielle est une étape importante dans le 

processus de quantification. Elle est définie par la concentration artérielle totale du 

PdC (Ca-tot) dans le vaisseau alimentant le tissu ou l’organe cible (20, 35). L’AIF est 

une représentation de l’hémodynamique du patient dépendant de la fonction 

cardiaque, de la fonction  rénale et de l’état du réseau circulatoire (1). Elle permet de 

calculer la concentration plasmatique du PdC (Cp) dans les capillaires tissulaires, qui 

est indispensable au calcul des paramètres pharmacocinétiques. Comme, Cp ne peut 

être mesurée sur une image, celle-ci est souvent considérée comme égale à la 

concentration artérielle  plasmatique dans un gros vaisseau (Ca-p),  qui elle-même est 

égale à l’AIF (Ca-tot) divisée par 1- Hct, où Hct est l’hématocrite du patient. 

 

4. Différents types de fonction d’entrée artérielle (AIF) 

 

On peut déterminer l’AIF de plusieurs façons. L’approche pragmatique consiste à 

dire que si un vaisseau est visible sur l’image (artère iliaque externe - AIE),  il est re-

commandé de mesurer l’AIF individuelle du patient directement à partir de ce vais-

seau. Si aucun vaisseau n’est visible, l’approche par région de référence (muscle 

obturateur par exemple) est une technique acceptable et permet de déterminer une 

AIF individuelle « indirecte ». Sinon, une AIF « standard » issue de la littérature, me-

surée dans un groupe de patient peut également  être utilisée. 
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a. AIF individuelle 

 

La mesure individuelle « directe » de l’AIF, consiste le plus souvent à échantillonner 

manuellement, automatiquement ou semi automatiquement le signal dans l’artère 

iliaque externe (car c’est souvent le seul vaisseau de bon calibre visible) et à le 

transformer en une courbe de concentration. La mesure peut donc se faire 

manuellement, en dessinant une ROI dans l’artère iliaque externe. C’est une 

méthode simple qui permet de diminuer la variabilité inter et intra patient (36, 37) par 

rapport à une AIF issue de la littérature mais qui introduit une variabilité inter 

observateur (forme, taille et positionnement de la ROI) (1). La mesure peut aussi être 

aidée par des logiciels de détection automatisés ou semi automatisés de l’AIF 

permettant de sélectionner l’ensemble des voxels vasculaires utiles dans le volume. 

Ce type de technique permet de diminuer la variabilité inter observateur 

comparativement à la mesure manuelle. L’idéal pour les mesures individuelles 

« directes » est que le  vaisseau  soit de calibre suffisant et au plus proche de la cible 

à étudier. En pratique, seule l’artère iliaque externe est visible en IRMmp prostatique. 

L’artère obturatrice est parfois visible surtout à 3T, mais sa petite taille rend une 

mesure manuelle difficile. 

Pour améliorer la mesure individuelle directe de l’AIF dans une artère, le protocole 

d’injection et la séquence d’acquisition doivent être optimisés. Une injection en bolus 

est le plus souvent nécessaire. Une étude a montré que pour avoir une erreur de 

moins de 10% sur les paramètres pharmacocinétiques, l’AIF doit être échantillonnée 

toutes les secondes (38). Néanmoins, il est possible de réduire la vitesse d’injection 

du bolus afin de l’adapter à la résolution temporelle de la séquence. En effet, une 

vitesse d’injection moins rapide permet d’avoir un pic plus étalé, qui sera mieux 

échantillonné à basse résolution temporelle.  
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La mesure directe du signal dans un vaisseau en DCE-MRI reste un vrai challenge à 

cause des nombreux artéfacts dégradant les courbes de rehaussement  et le calcul 

de la concentration : mauvais rapport signal sur bruit et inhomogénéité du champ B1 

en périphérie du champ de vue (l’AIE est située dans les quadrants supéro-

externes), effet de flux, effet T2*, volume partiel, saturation du signal.(39, 40) 

Pour surmonter ces artéfacts, certains auteurs ont mis en place des séquences 

« dédiées AIF » dites de  pré-bolus, en 2D à haute résolution temporelle, avec une 

faible injection de PdC (1/10 de la dose habituelle), permettant de mesurer plus 

précisément l’AIF et d’améliorer la quantification des paramètres (41). Le problème 

de ces méthodes est l’injection biphasique de PdC (1/10 de la dose pour le pré-bolus 

et 9/10 pour le bolus), qui fausse l’estimation des paramètres puisque le tissu est 

déjà imprégné de chélates de gadolinium. 

 

b. AIF « standard » ou dérivée d’un groupe de patients 

 

Lorsque les premiers modèles cinétiques ont été appliqués en imagerie dynamique 

cérébrale, l’AIF n’était pas mesurable directement de façon fiable. L’AIF la plus utili-

sée était celle de Weinmann et al. (42) de forme bi exponentielle décroissante, calcu-

lée à partir de 20 sujets sains à l’aide de prélèvements au niveau de l’artère radiale. 

Cette moyenne des AIF individuelles d’un groupe de patients sains, peut ensuite être 

utilisable chez tous les patients. L’avantage est sa simplicité, l’absence de mesure 

d’une AIF et une diminution de la variabilité inter observateur. Néanmoins, celle-ci 

n’est pas le reflet de l’état hémodynamique du patient et introduit de larges erreurs 

dans le calcul des paramètres pharmacocinétiques. 
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D’autres AIF dérivées d’un groupe de patients ont également été décrites, telle que 

celle de Fritz-Hansen et al. (43) calculée dans l’aorte abdominale de patients atteints 

de cancers abdominaux. Celle de Parker et al. (44) moyennée à partir des AIF mesu-

rées dans l’aorte abdominale et les artères iliaques, prenant une forme gaussienne 

puis exponentielle. 

 

c. AIF par région de référence (RR) avec ou sans identification à 

l’aveugle 

 

Les méthodes de régions de référence ont été développées pour permettre de mesu-

rer une AIF individuelle mais de façon indirecte. Il s’agit de déterminer l’AIF non pas 

à partir du signal vasculaire mais à partir d’un tissu de référence, un muscle adjacent 

au un tissu étudié par exemple,  en supposant que les paramètres pharmacociné-

tiques de ce tissu soient connus (45) . Lors du processus de quantification, le modèle 

pharmacocinétique est appliqué aux courbes de concentration du PdC de la RR avec 

des paramètres pharmacocinétiques connus permettant de déterminer la seule in-

connue qu’est l’AIF de la région de référence. Cette AIF RR est ensuite intégrée 

dans le processus de quantification du tissu d’intérêt pour calculer les paramètres 

pharmacocinétiques. Des méthodes plus robustes avec deux ou trois régions de ré-

férence existent (46). C’est une méthode avec un bon rapport signal/bruit quand le 

tissu de référence est homogène. Mais les hypothèses de base restent erronées. En 

effet, il est considéré que le tissu d’intérêt et le tissu de référence répondent au 

même modèle et qu’ils ont la même AIF. De plus, les valeurs des paramètres phar-

macocinétiques de la RR sont issues de la littérature et peuvent ne correspondre en 

rien à celles du tissu référent du patient.    

D’autres méthodes utilisant des algorithmes d’estimation à l’aveugle basés sur 
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l’approche des régions de référence existent et permettent à la fois de calculer les 

paramètres pharmacocinétiques du tissu d’intérêt et son AIF, sans les hypothèses 

sus citées. 

 

En DCE-MRI prostatique, l’AIF a un impact capital sur le calcul des paramètres 

pharmacocinétiques. Nous avons pu voir précédemment qu’il existait de nombreuses 

méthodes de détermination de l’AIF et que pour chacune de ces méthodes des va-

riantes existent modifiant l’exactitude de calcul des paramètres pharmacocinétiques. 

Par exemple, pour une mesure directe manuelle, la taille et la forme de la ROI peu-

vent changer, de la même façon le modèle choisi pour ajuster (« fitter ») l’AIF peut 

prendre différentes formes : bi exponentielle, gaussien-exponentielle… Un autre 

exemple illustré dans l’étude de Federov et al (1)  montre que différentes méthodes 

de mesure automatisée de l’AIF amènent à des différences significatives entre les 

paramètres pharmacocinétiques.  

Il semblerait qu’une AIF individuelle permettrait de diminuer la variabilité inter patient  

et la variation intra patient lors de mesures successives (36). Néanmoins, une me-

sure « directe » et fiable de l’AIF à partir d’un vaisseau reste problématique en raison 

des multiples artéfacts (47). Quant à l’AIF issue d’un groupe de patients, elle introduit 

des erreurs systématiques dans le calcul des paramètres pharmacocinétiques (48), 

avec une concordance moyenne à bonne des paramètres pharmacocinétiques entre 

une AIF individuelle manuelle et la moyenne des AIF individuelles dans le 

groupe(49). Par ailleurs, avec une résolution temporelle limitée (10 secondes) il a été 

montré qu’il n’y avait pas de différence significative sur l’impact diagnostic du para-

mètre Ktrans dans le cancer de la prostate entre une AIF manuelle, l’AIF bi exponen-

tielle de Weinmann et l’AIF gaussienne-exponentielle de Parker (37), témoignant par 

ailleurs d’une bonne concordance des paramètres obtenus avec ces différentes AIF. 
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Le choix de l’AIF reste donc problématique lorsque plusieurs méthodes sont 

disponibles. L’objectif de notre travail est d’évaluer l’impact sur les capacités 

diagnostiques du paramètre Ktrans dans le cancer de la prostate de la zone 

périphérique obtenu avec les différentes AIF disponibles sur la plupart des logiciels 

de post-traitement,  à savoir une AIF manuelle individuelle mesurée avec une seule 

ROI dans un gros vaisseau, l’AIF bi exponentielle de Weinmann (42) et celle de 

Fritz-Hansen  (43). Nous avons voulu également étudier l’impact du choix du 

modèle pharmacocinétique (entre celui de Tofts et celui de Tofts modifié) sur le 

paramètre Ktrans et évaluer la reproductibilité des résultats entre différents logiciels 

de post-traitement. 
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Matériel et méthode 

 

I. Population 

38 patients ayant un cancer de la prostate (âge médian 64 ans, min 50 ; max 74) ont 

été inclus dans cette étude rétrospective. Chaque patient a bénéficié d’une IRM 

multiparamétrique réalisée avec un protocole standardisé avant ponction-biopsie 

prostatique (pour éviter les remaniements hémorragiques) entre le 17/01/2008 et le 

10/03/2010 et d’une prostatectomie radicale avec une carte de reconstruction 

histomorphométrique selon le protocole de Stanford. 

Les biopsies prostatiques ont toujours été réalisées après analyse de l’IRMmp, pour 

pouvoir orienter des prélèvements dirigés. Dans le cas où les biopsies ont été 

réalisées par l’urologue, une information claire sur l’analyse de l’IRM lui était fournie  

avant les ponctions. Le protocole de ponction biopsie est standardisé,  elles ont été 

réalisées par voie transrectale sous guidage échographique(ATL Philips), à l’aide 

d’une sonde de moyenne fréquence (7,5Mhz) et d’une aiguille 18 Gauges (Bard 

Urological, Covington, Georgia), après anesthésie locale à la Lidocaïne (entre 10 et 

20mL de Lidocaïne 1%). 12 biopsies systématisées ont été réalisées, six de chaque 

côté, sur trois niveaux : en base, au milieu et à l’apex, ainsi que deux par niveau : 

une en  médial et une en latéral. Des biopsies complémentaires ont été réalisées si 

une zone suspecte était repérée en IRM. Le matériel tissulaire était adressé 

rapidement au laboratoire d’anatomopathologie  du CHRU de Lille (50). 

Une cartographie lésionnelle morphométrique était réalisée chez tous les patients 

inclus à partir de la pièce de prostatectomie radicale.  
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38 lésions cancéreuses de la zone périphérique ont été sélectionnées par un urora-

diologue expert. Seules les lésions de plus de 0,5 cc étaient retenues, volume cor-

respondant au seuil de détectabilité en IRM prostatique morphologique classique. 

Après recalage visuel entre les cartes histomorphométriques et l’imagerie (T2, Diffu-

sion et dynamique), le radiologue détermine pour chaque patient, deux ROI de 

même taille; l’une sur la zone tumorale (en respectant la forme et la taille de la lésion 

sur l’histologie) et l’autre en zone saine, soit sur la séquence T2 morphologique 

axiale ou sur la séquence dynamique en EGT1. Pour chaque patient, les ROI sont 

enregistrées dans le même fichier de type « xml » afin de permettre la stricte repro-

ductibilité des mesures sur les cartes paramétriques entre les différentes méthodes 

de calcul et les différents logiciels. Le radiologue enregistre également dans ce 

même fichier une ROI vasculaire en 2D de forme ronde qui sert de ROI pour l’AIF 

manuelle pour les logiciels 1 et 2. Celles-ci sont dessinées dans l’artère iliaque ex-

terne droite ou gauche, en privilégiant les coupes centrales du volume pour éviter les 

effets de flux.  

 

 

II. Technique IRM et séquences 

Tous les patients ont bénéficié d’une IRM avant les biopsies pour éviter les 

remaniements hémorragiques qui peuvent gêner l’interprétation. Les IRM ont été 

réalisées à 1,5 Tesla (Intera Philips, Philips, Best, Netherlands) chez des patients en 

décubitus dorsal, avec une antenne cardiaque à 5 canaux (Syn-cardia ccoil, Philips, 

Best, Pays Bas). 
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1. Protocole d’acquisition (50) : 

 

Les premières séquences réalisées, à but morphologique,  étaient des séquences T2 

TSE (turbo spin écho), dans le plan axial perpendiculaire  à l’axe postérieur de la 

prostate, et dans le plan coronal parallèle à cet axe.  

Des séquences en pondération T2 BFFE (balenced fast field echo) ont été réalisées 

en coupe axiale couvrant tout l’abdomen et le pelvis à la recherche d’adénopathie.  

Des séquences de diffusion (DW) ont été réalisées en coupe axiale, dans le même 

plan que celles en T2 TSE, à b0 et b1000, avec reconstruction de la cartographie 

ADC. 

Afin de pouvoir calculer une cartographie T1, trois séquences en écho de gradient T1 

ont été réalisées avec 3 angles  de bascule différents : 5°, 10° et 17°. 

Puis des séquences dynamiques en écho de gradient T1, avant, pendant et après 

injection intra veineuse,  d’un bolus de DTPA-Gd (Dotarem, Guerbet, Roissy, France) 

à 2mL/s, suivi d’un bolus de sérum salé à 2mL/s ont été réalisées. 

Le produit est injecté dans une veine brachiale droite, à l’aide d’un injecteur automa-

tique (Spectris SHS 200, Medrad, Indianola, IA). 

Une ampoule de glucagon est injectée pour réduire la contractilité du rectum et dimi-

nuer les artéfacts de mouvements. 

Les paramètres des séquences ont été résumés dans le tableau 1. 
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Tableau 1 : Paramètres des séquences utilisées 

Paramètres \ 

séquences 

Dynamique 

T1 

Base de la 

Cartographie T1 

T2 axial T2 coronal Diffusion 

type Echo de 

gradient T1 

Echo de gradient 

T1 

Turbo spin 

écho 

Turbo spin 

écho 

b0 et b1000 

Temps d’écho 

TE (ms) 

4,2 4,2 110 110 68 

Temps de 

répétition 

TR/TI (ms) 

8,9 8,9  1832 1603 7091 /180 

Epaisseur de 

coupe (mm) 

8mm 8mm 4mm 4mm 4mm 

Espace inter 

coupe (mm) 

4mm 4mm 4mm 4mm 4mm 

Champ de vue 

(mm) 

160*160mm 160*160mm 160*160mm 160*160mm 425*425mm 

Matrice 

d’acquisition 

128 * 122 128 * 122 232 * 189 232 * 189  

Matrice de 

reconstruction 

256 * 256 256 * 256 512 * 512 512 * 512 256 * 256 

RS (mm) 0,6*0,6*8mm 0,6*0,6*8mm 0,3*0,3*4m

m 

0,3*0,3*4mm 1,6*1,6*4mm  

RT (s) 15s     

Angle de 

bascule (°) 

10° ou 17° 3°, 10° et 17° 90° 90° 90° 
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Le repérage des lésions sur l’IRM se faisait sur les séquences morphologiques pon-

dérées en T2 et les séquences dynamiques. Parfois, lorsque la lésion était difficile-

ment identifiée, nous nous aidions de la séquence pondérée en diffusion. 

 

2. Etudes histologiques (50) 

 

Une cartographie de reconstruction histologique était réalisée selon le protocole de 

Stanford (51). Les pièces de prostatectomie ont été ancrées en surface avec une 

couleur différente pour chaque côté, puis fixées dans le formol. Pour qu’il y ait un 

maximum de concordance avec les coupes d’IRM, les coupes  histologiques ont été 

faites perpendiculairement à la face postérieure de la prostate (correspondant à l’axe 

postérieur de repérage pour la réalisation des coupes axiales en IRM). La pièce 

reposant sur la table sur sa face dorsale était  sectionnée, perpendiculairement au 

plan de la table, tout les 3 mm puis incluse dans des méga cassettes. Des lames 

histologiques étaient ensuite préparées avec une coloration standard à l’HES. 

L’urètre, les canaux éjaculateurs, les limites de la glande et de l’anatomie zonale 

ainsi que les limites de chaque cancer étaient tracées sous microscope directement 

sur les lames. La carte était ensuite reportée sur un papier calque. L’analyse 

morphométrique consistait ensuite à déterminer les foyers tumoraux appartenant au 

même cancer (même localisation zonale sur des coupes successives ou séparés par 

moins de 3 mm sur une même coupe) et la localisation zonale de chaque cancer. Un 

cancer était considéré comme originaire d’une zone histologique si plus de 70% de 

sa surface était localisée dans cette zone. Une mesure des surfaces de chaque 

cancer était réalisée à l’aide du logiciel Image J 1.38e. Le volume de chaque cancer 

était ensuite calculé en multipliant la somme des aires mesurées par l’épaisseur de 

coupe entre chaque lame (3 mm) et un facteur de correction de 1,5 correspondant à 
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la rétraction des tissus après fixation.  

 

 

3. Analyse des images : 

 

Les images ont été analysées et post-traitées avec trois logiciels différents : 

-le logiciel numéro 1, développé par le laboratoire de l’INSERM section 703 sous 

C++ Borland 

-le logiciel numéro 2, développé par Osirix, utilisant le plugin DCE Tool (Osirix, 

v.5.8.5, 32 bits, Pixemo  SARL, Suisse, utilisant le plugin DCE Tool version 2) 

-le logiciel numéro 3, développé par Philips, utilisant l’interface Intellispace Portal à 

l’aide du module MR permeability (Philips, Best, Netherlands). 

 

 

a. LOGICIEL 1 

 

Les cartes T1, nécessaires à la transformation du signal en concentration, étaient 

calculées à l’aide de la méthode des 3 angles de bascule (5, 10 et 17°) issus de 3 

séquences en écho de gradient T1, sans correction des erreurs de champ B1. Pour 

chaque patient,  la carte T1 est enregistrée pour fin de pouvoir servir  lors des autres 

processus de quantification.  

 

L’AIF manuelle est mesurée en important la région d’intérêt de forme ronde (ROI) 

enregistrée par le radiologue expert dans un gros vaisseau du champ de vue (artère 

iliaque externe droite ou gauche). Le vaisseau était choisi le plus souvent sur l’une 

des coupes centrales, là où le vaisseau était le plus perpendiculaire au plan de 

coupe pour éviter les effets de flux. Cette ROI vasculaire était enregistrée au format 
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« xml » de façon à pouvoir les réutiliser pour les autres logiciels. Le point 

d’initialisation utilisé pour le l’ajustement bi-exponentiel (« fitting ») était le pic de la 

courbe. Il n’y avait pas de traitement particulier de l’image, pas de filtre du signal, pas 

de prise en compte de l’effet T2* ou du volume partiel. 

 

Deux AIF de forme bi exponentielle issues de la littérature étaient également dispo-

nibles : l’AIF de Weinmann (42) et l’AIF de Fritz-Hansen (43). Leur application né-

cessitait de sélectionner par un clic le vaisseau dans la coupe afin de repérer le pic 

vasculaire qui servait de début pour l’application des AIF. 

 

De ces différentes mesures et détermination d’AIF, nous récupérions des courbes 

d’intensité de signal en fonction du temps , qu’il fallait ensuite transformer en 

courbe de concentration C(t). Le logiciel calculait  par la méthode de dichotomie  les 

courbes de concentration du PdC à partir des courbes de signal en utilisant la 

relation non linéaire dédiée aux séquences 3D SGRE  qui exprime le signal en 

fonction du multiples paramètres dont le temps de relaxation longitudinale T1 

(équation 1) et la relation considérée comme linéaire reliant le T1 et la concentration 

du produit de contraste  (équation 2):  

Equation 1      

Equation 2      

 

Avec  

 

Où   est le gain du système,  la densité protonique, TE le temps d’écho, TR le 

temps de répétition, α l’angle de bascule,    et  les temps de relaxation 
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longitudinale et transversale. 

Où représentent la relaxivité longitudinale liée au produit de contraste,  la 

concentration tissulaire du DTPA-Gd au temps t,  le temps de relaxation 

longitudinale avant injection du produit de contraste c'est-à-dire à t=0 

 

Les courbes  de signal   étaient d’abord transformées en courbes de 

rehaussement .  

 

 

Où  est le signal d’un voxel à un instant t et  le signal avant injection à t = 0 

avec . L’utilisation du rehaussement permet  de diminuer le bruit de l’image. 

 

Le logiciel nous permettait de calculer les paramètres d’entrée T10 du vaisseau, T10 

du tissu. Le temps de relaxivité r1 du DTPA-Gd était fixé à 4,5 ms. Le taux 

d’hématocrite était également fixé à 45%. 

 

Les modèles pharmacocinétiques implémentés étaient le modèle de Tofts (27) et le 

modèle de Tofts modifié. L’algorithme d’optimisation de l’ajustement des modèles est 

celui de Powell. 

Le modèle de Tofts est celui qui est recommandé en oncologie dans la 

caractérisation tissulaire (11, 52) car d’utilisation simple et applicable sur des 

données à résolution temporelle lente. Cependant, il n’est pas adapté à tous les 

organes et car les paramètres ne sont pas correctement estimés (53). Il a été montré 

que le modèle de Tofts était bien adapté aux tissus peu vascularisés où la 

contribution au signal du PdC intravasculaire peut être ignorée, c’est à dire des tissus 
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qui contiennent peu de vaisseaux. Il a également été montré que le modèle de Tofts 

modifié était bien adapté au tissu très perfusé ou peu vascularisé mais inadapté 

lorsque ces deux conditions étaient réunies (53). 

Après sélection des coupes d’intérêt contenant les ROI tumorales et saines (figures 2 

et 3), des cartes couleurs étaient générées représentant les paramètres pharmacoci-

nétiques : Ktrans, Ve, Kep et Vp. Le paramètre Ktrans est la constante volumique de 

transfert du PdC représentant la perméabilité capillaire (mL/min). Le paramètre Kep 

(min-1) est le rapport Ktrans/Ve ; il définit une constante de vitesse des échanges 

entre l’espace extracellulaire et le plasma, reflétant la perméabilité. Le paramètre Ve 

représente le volume de l’espace extracellulaire. Enfin le paramètre Vp représente le 

volume plasmatique (54).Les ROI tumorales et saines de chaque patient étaient im-

portées puis projetées respectivement sur les cartographies paramétriques. 

 

 

Fig. 2 
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Fig. 3 

Figures 2 et 3 : mise en place des ROI tumorale (zone hypervasculaire) et saine 

(fig.2). La carte histomorphométrique permet de corréler l’IRM à l’histologie 

(fig.3, cadre violet). 

 

 

Pour chaque patient, nous avons relevé la valeur moyenne, la médiane, et la dévia-

tion standard du paramètre Ktrans (52) dans la ROI tumorale et dans la ROI saine, et 

ce pour chaque couple AIF-modèle : 
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L1_T_W  

L1_T_FH 

L1_T_M 

L1_TM_W 

L1_TM_FH 

L1_TM_M 

 

Avec : L1 = logiciel 1, T =modèle de Tofts, TM = modèle de Tofts modifié, W = AIF de 

Weinmann, FH = AIF de Fritz-Hansen, M = AIF manuelle. 

 

b. LOGICIEL 2 

 

Les cartes T1 sont calculées par la même méthode des 3 angles de bascule que 

dans le logiciel 1. Les cartes T1 sont enregistrées pour chaque patient. 

Le processus de transformation des données de signal en données de concentration 

est le même que celui pour le logiciel 1, ainsi que le choix des modèles pharmacoci-

nétiques utilisés (Tofts et Tofts modifié). Nous avons utilisés les mêmes ROI que 

nous avions enregistrées préalablement ceci nous permettant d’être le plus repro-

ductible possible quant à la surface et la forme de la région d’intérêt. Les AIF utili-

sées étaient manuelles et standards (Weinmann et Fritz-Hansen) et ceci pour les 2 

modèles. Néanmoins, l’ajustement de l’AIF manuelle utilisait une fonction gaus-

sienne-exponentielle qui diffère de la forme bi exponentielle du logiciel 1. Les ROI 

tumorales et saines de chaque patient étaient importées puis projetées respective-

ment sur les cartographies paramétriques. Pour chaque patient, nous avons relevé la 

valeur moyenne, la médiane, et la déviation standard du paramètre Ktrans (52)(52)(52) 

dans la ROI tumorale et dans la ROI saine, et ce pour chaque couple AIF-modèle 

disponible : 
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L2_T_W 

L2_T_FH 

L2_T_M 

L2_TM_W 

L2_TM_FH 

L2_TM_M 

 

Avec : L2 = logiciel 2, T =modèle de Tofts, TM = modèle de Tofts modifié, W = AIF de 

Weinmann, FH = AIF de Fritz-Hansen, M = AIF manuelle. 

 

c. LOGICIEL 3 

 

Les cartographies T1 sont calculées à partir de la méthode des angles de bascule 

variables mais qu’avec  2 angles (5 et 17°) diminuant la précision de celle-ci. 

Le calcul des courbes de concentration utilise les mêmes équations que le logiciel 1 

et 2. La méthode de calcul n’est pas renseignée par le constructeur. 

Seul le modèle de Tofts modifié est utilisable, aucun renseignement concernant 

l’algorithme d’optimisation n’a pu être obtenu. 

 

L’AIF manuelle était calculée à l’aide d’une ROI carrée sur le même vaisseau et le 

même plan de coupe que pour les précédentes interfaces. Puis, il y avait une ana-

lyse voxel par voxel du vaisseau en coupe avec un moyennage des valeurs d’AIF. 

L’AIF de Weinmann était aussi utilisable ici mais pas celle de Fritz-Hansen. De la 

même façon une analyse par voxel des cartes paramétriques générées été réalisée 

sans traitement particulier de l’image. 

Ces cartes étaient enregistrées en format DICOM puis post traitée dans le logiciel 2, 

où les fichiers « xml » étaient importables. Les ROI tumorales et saines de chaque 
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patient étaient importées puis projetées respectivement sur les cartographies para-

métriques. Pour chaque patient, nous avons relevé la valeur moyenne, la médiane, 

et la déviation standard du paramètre Ktrans (52)(52)(52) dans la ROI tumorale et 

dans la ROI saine, et ce pour chaque couple AIF-modèle disponible : 

L3_TM_W 

L3_TM_M 

 

Avec : L3 = logiciel 3, TM = modèle de Tofts modifié, W = AIF de Weinmann, FH = 

AIF de Fritz-Hansen, M = AIF manuelle. 

 

d) analyse statistique 

Les paramètres quantitatifs ont été exprimés en moyenne et déviation standard.  

Des courbes ROC (Receiver Operating Caracteristic) ont été générées pour trouver 

les couples AIF (Weinmann, Fritz-Hansen, manuelle) - modèle (Tofts, Tofts modifié) 

qui discriminent le mieux les lésions tumorales des zones saines. Le pouvoir 

discriminant a été déterminé grâce à l’aire sous la courbe (AUC ou Area Under  the 

Curve). La comparaison des AUC supérieures a été effectuée par la méthode 

suggérée de Hanley et McNeil (55) en utilisant les valeurs disponibles pour les 2 

paramètres. 

La reproductibilité « inter-logicielle » a été évaluée par le coefficient de corrélation 

intra classe (ICC) (56). Le ICC est compris entre 0 (mauvaise reproductibilité) et 1 

(excellente reproductibilité). On considère qu’une valeur > 0,8 correspond à une 

bonne reproductibilité. 

Le coefficient de variation est défini comme le ratio de la déviation standard sur la 

moyenne. Il a été exprimé en pourcentage. 

Le niveau de significativité a été fixé à 5%. Les analyses statistiques ont été 

effectuées à l’aide du logiciel SAS (SAS Institute version 9.3). 



 

45 

 

Résultats 

 

Au total, pour chaque logiciel et chaque couple AIF-modèle, 38 valeurs de Ktrans tu-

moral (KtransT) de la zone périphérique ont été comparées à 38 valeurs de Ktrans sain 

(KtransS) de la zone périphérique saine. 

Les valeurs d’aire sous la courbe ROC des paramètres Ktrans (AUC-ROC) ont été 

considérées comme intéressantes lorsqu’elles étaient supérieures à 0,80. Ces résul-

tats sont résumés dans le tableau 2. 
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Tableau 2 : Valeurs des aires sous la courbe (AUC) des courbes ROC en 

fonction du logiciel, du modèle pharmacocinétique et de l’AIF. Les valeurs avec 

une astérisque (*) représentent les valeurs pour les valeurs d’AUC ROC sont 

supérieures à 0,8. 

 Valeurs d’AUC 

L1_T_W_Ktrans 0,823* 

L1_T_FH_Ktrans 0,698 

L1_T_M_Ktrans 0,672 

L1_TM_W_Ktrans 0,833* 

L1_TM_FH_Ktrans 0,723 

L1_TM_M_Ktrans 0,694 

L2_T_W_Ktrans 0,833* 

L2_T_FH_Ktrans 0,780 

L2_T_M_Ktrans 0,839* 

L2_TM_W_Ktrans 0,843* 

L2_TM_FH_Ktrans 0,742 

L2_TM_M_Ktrans 0,775 

L3_TM_W_Ktrans 0,801* 

L3_TM_M_Ktrans 0,591 

AUC = aire sous la courbe ; L1 = logiciel 1 ; L2 = logiciel 2 ; L3 = logiciel 3 ; T = 

Tofts ; TM = Tofts Modifié ; W = AIF de Weinmann ; FH = AIF de Fritz Hansen ; M = 

AIF Manuelle 
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Ces AUC-ROC pour les logiciels 1 et 2 sont respectivement à 0,823 et 0,833 pour 

l’AIF de Weinmann utilisant le modèle de Tofts. Les valeurs d’AUC-ROC des logiciels 

1, 2 et 3 sont respectivement de 0,833, 0,843 et 0,801 pour l’AIF de Weinmann utili-

sant le modèle de Tofts modifié. Pour le logiciel 2, la valeur d’AUC-ROC est de 0,843 

pour l’AIF manuelle utilisant le modèle de Tofts.  
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Tableau 3 : Significativité de la différence des valeurs des AUC 

 Valeurs d’AUC Significativité de la différence des AUC (p) 

L1_T_W_Ktrans 0,823* 0,03* 

L1_T_FH_Ktrans 0,698 

   

L1_T_W_Ktrans 0,823* 0,03* 

L1_T_M_Ktrans 0,672 

   

L1_TM_W_Ktrans 0,833* 0,002* 

L1_TM_FH_Ktrans 0,723 

   

L1_TM_W_Ktrans 0,833* 0,06 

L1_TM_M_Ktrans 0,780 

   

L2_T_W_Ktrans 0,832* 0,04* 

L2_T_FH_Ktrans 0,780 

   

L2_TM_W_Ktrans 0,843* 0,03* 

L2_TM_FH_Ktrans 0,742 

   

L2_TM_W_Ktrans 0,843* 0,3 

L2_TM_M_Ktrans 0,775 

   

L3_TM_W_Ktrans 0,801* 0,01* 

L3_TM_M_Ktrans 0,591 
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AUC = aire sous la courbe ; L1 = logiciel 1 ; L2 = logiciel 2 ; L3 = logiciel 3 ; T = 

Tofts ; TM = Tofts Modifié ; W = AIF de Weinmann ; FH = AIF de Fritz Hansen ; M = 

AIF Manuelle 

 

 

Les AUC-ROC des AIF de Weinmann, sont significativement différentes des autres 

AIF sauf pour le logiciel 1 avec le modèle de Tofts modifié et l’AIF manuelle et pour 

le logiciel 2 avec le modèle de Tofts modifié et l’AIF manuelle (tableau 3). 

 

Concernant ces valeurs d’AUC supérieure à 0,8, la dispersion des valeurs de Ktrans 

en zone tumorale et en zone saine sont représentées par les figures de 3 à 7. Les 

figures montrent les box-plots des valeurs de KtransT (groupe 1) et celles du groupe 

sain (groupe 0). Lorsque les box-plots ne se chevauchent pas, les valeurs sont con-

sidérées comme statistiquement différentes. 
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Figure 3 : distribution des valeurs de KtransT (groupe 1) et de KtransS (groupe 0) 

calculées à partir du logiciel 1, du modèle de Tofts en utilisant l’AIF de 

Weinmann. 
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Figure 4 : distribution des valeurs de KtransT (groupe 1) et de KtransS (groupe 0) 

calculées à partir du logiciel 1, du modèle de Tofts modifié en utilisant l’AIF de 

Weinmann. 
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Figure 5: distribution des valeurs de KtransT (groupe 1) et de KtransS (groupe 0) 

calculées à partir du logiciel 2, du modèle de Tofts en utilisant l’AIF de 

Weinmann. 
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Figure 6 : distribution des valeurs de KtransT (groupe 1) et de KtransS (groupe 0) 

calculées à partir du logiciel 2, du modèle de Tofts modifié en utilisant l’AIF de 

Weinmann. 
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Figure 7 : distribution des valeurs de KtransT (groupe 1) et de KtransS (groupe 0) 

calculées à partir du logiciel 3, du modèle de Tofts modifié en utilisant l’AIF de 

Weinmann. 

 

 

Le tableau 4 représente pour les valeurs d’AUC ROC supérieures à 0,80, l’absence 

de  différence significative en comparant deux à deux les valeurs d’un logiciel à 

l’autre, ou d’un modèle à l’autre. 
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Tableau 4 : Comparaison 2 à 2 des logiciels, modèles et AIF dont l’AUC du Ktrans 

(moyenne) est supérieure à 0,80 

 Valeurs d’AUC P 

Comparaison des AIF pour L2   

L2_T_M_Ktrans 

L2_T_W_Ktrans 

0,839 

0,833 

0,91 

Comparaison des modèles pour L1   

L1_TM_W_Ktrans 

L1_T_W_Ktrans 

0,833 

0,823 

0,83 

Comparaison des modèles pour L2   

L2_TM_W_Ktrans 

L2_T_W_Ktrans 

0,842 

0,833 

0,78 

Comparaison des logiciels pour le modèle T et l’AIF W   

L2_T_W_Ktrans 

L1_T_W_Ktrans 

0,833 

0,823 

0,85 

Comparaison des logiciels pour le modèle TM et l’AIF W   

L1_TM_W_Ktrans 

L2_TM_W_Ktrans 

0,833 

0,842 

0,81 

L1_TM_W_Ktrans 

L3_TM_W_Ktrans 

0,833 

0,801 

0,60 

L2_TM_W_Ktrans 

L3_TM_W_Ktrans 

0,842 

0,801 

0,50 

AUC = aire sous la courbe ; L1 = logiciel 1 ; L2 = logiciel 2 ; L3 = logiciel 3 ; T = 

Tofts ; TM = Tofts Modifié ; W = AIF de Weinmann ; FH = AIF de Fritz Hansen ; M = 

AIF Manuelle 
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Les résultats concernant la  reproductibilité des valeurs de Ktrans entre les différents 

logiciels obtenus pour le même couple AIF-modèle sont représentés dans le coeffi-

cient de variation intra classe dans  tableau 5 et le coefficient de variation dans le 

tableau 6. 

 

Tableau 5 : coefficient de corrélation intra classe évaluant la reproductibilité 

inter-logiciel entre les valeurs des paramètres Ktrans obtenus avec le même 

couple AIF-modèle. 

 Coefficient de corrélation 

intra classe 

L2_T_W_Ktrans 

L1_T_W_Ktrans 

0,31 

L1_TM_W_Ktrans 

L2_TM_W_Ktrans 

0,13 

L1_TM_M_Ktrans 

L2_TM_M_Ktrans 

0,0008 

L2_T_M_Ktrans 

L1_T_M_Ktrans 

0,03 

AUC = aire sous la courbe ; L1 = logiciel 1 ; L2 = logiciel 2 ; L3 = logiciel 3 ; T = 

Tofts ; TM = Tofts Modifié ; W = AIF de Weinmann ; FH = AIF de Fritz Hansen ; M = 

AIF Manuelle 
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Tableau 6 : coefficients de variation évaluant la reproductibilité inter-logicielle 

entre les valeurs des paramètres Ktrans obtenus avec le même couple AIF-

modèle. 

 Coefficient de variation (%) Erreur 

standard 

L2_T_W_Ktrans 

L1_T_W_Ktrans 

155,33 0,07 

L1_TM_W_Ktrans 

L2_TM_W_Ktrans 

249,36 0,09 

L1_TM_W_Ktrans 

L3_TM_W_Ktrans 

212,49 0,11 

L2_TM_W_Ktrans 

L3_TM_W_Ktrans 

176,50 0,02 

AUC = aire sous la courbe ; L1 = logiciel 1 ; L2 = logiciel 2 ; L3 = logiciel 3 ; T = 

Tofts ; TM = Tofts Modifié ; W = AIF de Weinmann ; FH = AIF de Fritz Hansen ; M = 

AIF Manuelle 

 

Plus le coefficient de variation s’éloigne de 0, plus la variation est importante. Il est 

défini par le ratio entre la déviation standard et la moyenne des valeurs de Ktrans. 
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Discussion 

 

L’objectif de notre travail a été d’évaluer l’impact du choix de l’AIF sur les capacités 

diagnostiques du paramètre Ktrans notamment dans le cancer de la prostate. Les AIF 

testées sont : une AIF manuelle, disponible sur la plupart des logiciels avec un ajus-

tement bi exponentiel pour les logiciels 1 et 3 et gaussien-exponentiel pour le logiciel 

2;  l’AIF bi exponentielle de Weinmann, qui est l’AIF la plus souvent utilisée dans la 

littérature mais qui a été mesurée chez des sujet sains au niveau de l’artère radiale ;  

l’AIF bi exponentielle de Fritz-Hansen a été, quant à elle, moyennée à partir d’AIF de 

l’aorte thoracique descendante. Nous avons voulu également évaluer la reproductibi-

lité des résultats en comparant différents logiciels, le logiciel 1 conçu dans notre la-

boratoire, le logiciel 2 gratuit disponible sur internet et le logiciel 3 conçu par le cons-

tructeur Philips. 

Nos résultats montrent qu’avec nos données à résolution temporelle limitée (15 

secondes), le choix de l’AIF induit des modifications des AUC-ROC du paramètre 

Ktrans dans la différenciation entre zone tumorale et zone saine de la zone 

périphérique de la prostate, ce qui montre l’importance du choix de l’AIF dans le 

processus de quantification, comme montrée dans de nombreuses études (1). 

L’AIF de Weinmann, indépendamment du modèle (Tofts ou Tofts modifié) est l’AIF 

qui permet au paramètre Ktrans d’avoir la meilleure AUC-ROC pour la discrimination 

entre le tissu tumoral du tissu sain de la zone prostatique périphérique, et ce quelque 

soit l’interface utilisée. Cette supériorité de l’AIF de Weinmann par rapport aux autres 

AIF est quasiment toujours significative sauf pour le logiciel 1 avec le modèle de 

Tofts modifié et pour le logiciel 2 avec les deux modèles, où la supériorité de l’AIF de 

Weinmann par rapport à l’AIF manuelle n’apparaît pas significative (tableau 2). 



 

59 

Ces résultats sont intéressants parce qu’ils sont à l’opposé de ce que nous atten-

dions, à savoir, une meilleure discrimination tumoral-sain avec une AIF individuelle 

manuelle qui reflète mieux l’état hémodynamique du patient. Mais nos résultats sont 

concordants avec l’étude MacGrath et al, qui ont montré qu’avec une basse résolu-

tion temporelle couplée à une acquisition bruitée, il était préférable d’utiliser une AIF  

bi exponentielle (soit issue de la population, soit une moyenne d’AIF individuelles 

ajustée à une forme bi exponentielle) par rapport à une AIF individuelle mesurée 

(57). En effet, dans notre étude la mesure manuelle de l’AIF était souvent altérée par 

le manque de résolution temporelle, les effets de volume partiel, un mauvais rapport 

signal sur bruit en périphérie du champ de vue avec de nombreux artéfacts (fan-

tômes, effets de flux…). Cela dégradait de façon importante les courbes de signal 

vasculaire, le calcul des courbes de concentration du PdC (qui parfois modifiait éga-

lement la forme de la courbe) et l’ajustement de l’AIF. L’une des limites de notre 

étude est de ne pas avoir calculé le rapport signal sur bruit ni d’avoir évalué la qualité 

de l’ajustement des courbes (« fitting ») pour l’AIF manuelle. 

 

L’autre point intéressant est l’absence de différence significative entre l’AIF de 

Weinmann et l’AIF manuelle pour le logiciel 2, où l’AUC ROC est supérieure à 0,80 

avec le couple AIF manuelle/modèle de Tofts. La sensibilité diagnostique du para-

mètre Ktrans obtenue avec ce couple est quasiment égale à celle du couple AIF de 

Weinmann/modèle de Tofts pour le même logiciel, ce qui n’est pas le cas pour le lo-

giciel 1. Pour les logiciels 1 et 2, les mêmes ROI vasculaires (forme, taille et posi-

tionnement) ont servi pour la mesure de l’AIF mais le logiciel 1 utilise un ajustement 

bi exponentiel de la courbe ne prenant en compte que la partie descendante de la 

courbe alors que le logiciel 2 propose un ajustement de forme gaussien-

exponentielle qui s’adapte mieux aux courbes en prenant en compte toutes les 
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phases de la courbes (montée, pic puis descendante). De façon générale, on obser-

vait visuellement que la forme gaussien-exponentielle du logiciel 2 s’ajustait mieux 

aux courbes que la forme bi exponentielle du logiciel 1. Mais cela va en contradiction 

avec l’étude de MacGrath et al. (57) qui a montré qu’avec des données bruitées la 

forme bi exponentielle s’ajustait mieux aux courbes que le modèle gaussien-

exponentiel. Malheureusement pour le logiciel 3, nous n’avions pas possibilité de 

contrôler la qualité de l’ajustement du signal vasculaire, d’autant plus que la forme et 

la taille de la ROI étaient différentes pour ce logiciel en raison de l’impossibilité 

d’importer dans l’interface des fichiers ROI de tous types.  

Par ailleurs, concordant avec une partie de nos résultats qui ne retrouvent pas de 

différence significative entre l’AUC ROC obtenue avec l’AIF de Weinmann et celle 

obtenue avec l’AIF manuelle pour le logiciel 2, certains auteurs ont prouvé la non 

infériorité d’une AIF issue de la population par rapport à une AIF individuelle (37, 49, 

58) tel que Meng et al (37) qui ont démontré qu’il n’ y avait pas de différence entre 

une AIF manuelle individuelle et une AIF issue d’une population de référence (AIF de 

Weinmann) dans la caractérisation du cancer de la prostate avec le paramètre Ktrans. 

Dans cette étude, les auteurs ont utilisé une résolution temporelle de 10,6 secondes, 

discrètement meilleure que dans notre étude. De plus d’autres études ont montré 

une bonne concordance entre une AIF issue de la population et une AIF individuelle 

obtenue de façon semi-automatique dans l’artère axillaire sur le paramètre Ktrans  

dans le cancer du sein. Les séquences dynamiques ont été réalisées avec une réso-

lution temporelle de 16 secondes (49). Loveless et al (58) , sur une population ani-

male, a montré qu’à très haute résolution temporelle (environ 1 secondes), l’AIF is-

sue de la population était comparable à l’AIF individuelle manuelle, pour déterminer 

le paramètre Ktrans avec un coefficient de concordance supérieur à 0,85. Les AIF indi-

viduelle et manuelle étaient ajustées sur un modèle bi exponentiel. Le protocole 
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d’injection était très rigoureux, à la seringue automatique et identique pour tous les 

animaux. Ils précisent également que la résolution temporelle utilisée n’est pas com-

patible avec une résolution spatiale suffisante pour caractériser une volumineuse 

tumeur hétérogène. En effet, en pratique clinique, un compromis est nécessaire 

entre la résolution temporelle et la résolution spatiale d’une séquence. 

L’étude de Parker et al (44), a démontré que l’utilisation d’AIF individuelle à haute 

résolution temporelle (4,97 secondes) de façon automatisée dans leur population de 

23 patients avec un cancer abdominal ou pelvien, apportait une meilleure sensibilité 

à détecter des modifications de micro vascularisation tumorale par rapport à une AIF 

standard développée à basse résolution temporelle. 

 

La notion de résolution temporelle est importante en imagerie dynamique ; en effet, à 

basse résolution temporelle (les images sont acquises à des intervalles trop longs), 

le pic de premier passage du produit de contraste risque de ne pas être échantillon-

né correctement. A l’inverse à haute résolution temporelle, le trop grand nombre 

d’acquisitions réalisées conduit à une dégradation d’autres paramètres tels que la 

résolution spatiale, le rapport signal sur bruit, ou à une augmentation de la taille du 

volume de données. Pour analyser la perfusion tissulaire au sens vrai du terme, il 

faut un échantillonnage à haute fréquence, c’est-à-dire un volume acquis toutes les 1 

à 2 secondes, alors que pour l’étude de la perméabilité capillaire, une fréquence 

d’échantillonnage avec un volume acquis toutes les 20 secondes est suffisante.  Il en 

est de même pour caractériser au plus précisément l’AIF (52).  

La résolution temporelle est également à relier au protocole d’injection des agents 

paramagnétiques ; il a déjà été démontré qu’une injection rapide couplée à une réso-

lution temporelle faible peut conduire à des paramètres imprécis voire faux, ceci est 

particulièrement vrai pour le paramètre Ktrans lorsqu’il est élevé (>1,3 mL/min/g) (49). 
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En cas de résolution temporelle moyenne ou faible (15 secondes dans notre étude), 

il est préférable d’utiliser une AIF à ajustement bi exponentiel telle que celle de 

Weinmann dans notre étude au lieu de l’AIF manuelle qui est pourtant celle qui re-

présente le mieux l’hémodynamique et les conditions de microcirculation du patient. 

Cependant des techniques de détection semi-automatisées ou automatisées de l’AIF 

peuvent apporter une amélioration de la qualité des données dans la détermination 

manuelle de l’AIF (1). 

Il existe d’autres éléments inhérents, cette fois, à l’image et relatifs aux artéfacts 

pouvant influencer le calcul des paramètres et la détermination de l’AIF qu’elle soit 

manuelle ou issue de la population, indépendamment de la résolution temporelle. 

Pour déterminer nos AIF individuelles manuelles, nous avons mis en place la ROI 

arrondie dans l’artère iliaque externe. En effet, certaines de nos AIF manuelles 

étaient certainement artéfactées par des phénomènes de volume partiel (parfois, il 

n’y avait pas une coupe d’artère parfaitement perpendiculaire au plan de la coupe), 

le bruit de la séquence, l’absence d’artère correctement imagée dans la séquence 

(coupe partielle d’artère en limite de champ ; figure 8). Nous avons déterminé nos 

AIF manuelles sur l’artère iliaque externe qui n’est probablement pas le meilleur re-

flet de la vascularisation prostatique. Ensuite, lorsque l’on s’intéresse à l’ajustement 

de nos AIF manuelles, un certain nombre d’entre elles présentait un profil de courbe 

atypique voire « aberrant », avec une ligne de base variable alors même que la ré-

gion d’intérêt était correctement placée au centre de l’artère (figures 9 et 10). 
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Fig 8 : exemple de vaisseau (artère iliaque externe) hors du champ de vue (à 

droite de l’image) ou incomplètement représenté (à gauche de l’image). 

 

Certaines auteurs ont montré que, notamment en imagerie de perfusion T2*, une 

mesure de l’AIF incorrecte sur un voxel ou un effet de volume partiel existe peut 

conduire à une surestimation dans la mesure du cerebral blood flow (39). 

L’influence du bruit a aussi été étudiée ; les séquences dynamiques ont un rapport 

signal/bruit en général très mauvais entre 20 et 40 % rendant l’échantillonnage de la 

ligne de base (avant l’injection) de l’AIF et du pic de concentration erroné. Ainsi, lors-

que la ligne de base est elle aussi insuffisamment longue et bruitée, cela peut con-

duire à des approximations quant à l’estimation de la courbe de concentration (39). 

De même l’influence de l’injection et de la concentration du produit de contraste peut 

modifier les calculs ; en effet à trop haute concentration il existe un effet paradoxal 

du produit de contraste paramagnétique en T1 avec une chute du signal (effet T2*) 

(59). 



 

64 

Pour contrecarrer ces effets, certains auteurs ont proposé des solutions ; par 

exemple le développement d’une séquence 2D écho de gradient avec pré-bolus de 

0,01 mmol/kg, basée sur une coupe, avec une résolution temporelle de 400 ms et un 

angle de bascule de 40°, de courte durée dédiée à la détermination de l’AIF sur le 

vaisseau souhaité permettant de s’affranchir de la non linéarité de la relation entre la 

concentration de produit de contraste et de l’intensité de signal (60).  

Kim (61) a développé une technique robuste de détection automatique de l’AIF (algo-

rithme de détection des profils de courbes pondéré au bruit basé sur la création 

d’une carte fonctionnelle représentant le coefficient de concordance de Kendall, ap-

pliqué à la séquence dynamique) mais ceci a été testé chez des souris à 7 T avec 

une résolution spatiale élevée de 6,4 secondes et un angle de bascule de 70°. Les 

valeurs de T10 ont été fixées à 2000 ms. La détermination de l’AIF est basée sur des 

« clusters » (somme de voxels) et le coefficient de Kendall permettait d’exclure les 

voxels soumis au volume partiel.  

Murase (62) a développé une technique basée sur l’imagerie de diffusion anisotro-

pique visant à réduire le bruit dans l’imagerie de perfusion T2 * à haute résolution 

temporelle (environ 2 secondes) permettant de déterminer le CBF (cerebral blood 

flow) de façon plus précise. 
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Fig 9 et 10 : exemples d’ajustement d’AIF manuelles avec le logiciel 2 : une AIF 

bien ajustée en haut, un ajustement aberrant en bas. 
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Fig 11 et 12 : exemples d’ajustement des courbes de concentration tissulaire 

avec l’AIF de Weinmann et le modèle de Tofts chez 2 patients différents : 

ajustement correct en haut, aberrant en bas. 
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Un test diagnostic est considéré comme intéressant lorsque l’AUC-ROC est supé-

rieure à 0,8. 

Nos AUC-ROC sont de 0,823 et 0,833 pour l’AIF de Weinmann avec le modèle de 

Tofts respectivement pour les logiciels 1 et 2,  de 0,833, 0,843 et 0,801 pour l’AIF de 

Weinmann avec  le modèle de Tofts modifié respectivement pour les logiciels 1, 2 et 

3 et de 0,839 pour l’AIF manuelle avec le modèle de Tofts pour le logiciel 2.  L’AIF 

mannuelle est celle qui donne les moins bons résultats avec le logiciel 1 (modèle de 

Tofts et Tofts modifié) et le logiciel 3, alors que pour le logiciel 2,  c’est l’AIF de Fritz-

Hansen (tableau 2). 

Pour toutes ces valeurs supérieures à 0,80 d’AUC-ROC des paramètres Ktrans, au-

cune n’était significativement différente en comparant deux à deux les valeurs d’un 

logiciel à l’autre, ou d’un modèle à l’autre (tableau 4). Concernant ces valeurs d’AUC 

supérieures à 0,8, nous avons montré que les valeurs de Ktrans étaient supérieures 

dans la tumeur par rapport à celles dans le tissu sain (figures 3 à 7). Les figures 

montrent les box-plots des valeurs de KtransT (groupe 1) et celles du groupe sain 

(groupe 0). Lorsque les box-plots ne se chevauchent pas, les valeurs peuvent être 

considérées comme statistiquement différentes. Cela correspond à ce que l’on pou-

vait attendre, puisqu’il  a été montré dans de nombreuses études (18, 37, 63) que 

dans le cancer de la prostate, il existait une augmentation de l’angiogenèse en zone 

tumorale avec une augmentation de la densité vasculaire en histologie qui se mani-

feste en DCE-MRI par une augmentation du paramètre Ktrans  reflétant à la fois la 

perméabilité capillaire, la surface d’échange et le flux sanguin.  Ces résultats sont 

concordants avec ceux de Meng et al (37) qui a également montré chez 26 patients 

que le paramètre Ktrans était significativement plus élevé dans les zones tumorales 

par rapport au zones saines de la zone périphérique de la prostate. 
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La constitution de la carte T1 avant injection est une étape fondamentale pour la dé-

termination des paramètres quantitatifs ; il existe des approximations lorsque la carte 

est calculée sans correction de l’inhomogénéité du champ magnétique B1 (34) qui 

peut expliquer les erreurs de calcul. La constitution de la carte T1 à l’aide de 3 

angles de bascule est la méthode optimale pour déterminer l’AIF (34, 64). Hurley a 

montré que la combinaison des techniques utilisant des angles de bascules variables 

associés à l’angle de bascule réel permettait d’augmenter la précision des cartes T1 

(33). 

De même, la correction de l’inhomogénéité du champ B1 (à base d’impulsions non 

sélectives de l’onde de radiofréquence)  permet d’affiner encore plus les données de 

la carte T1(34). Ceci n’a pas été réalisé dans notre étude. 

Subashi a montré que l’incertitude dans le calcul du paramètre Ktrans est statistique-

ment liée à l’erreur dans l’estimation de la valeur T10 et le calcul de la cartographie 

T1 (65). Il n’a pas été démontré ceci pour les autres paramètres. Les analyses ont 

été effectuées sur un pixel unique et non pas sur une ROI homogène ce qui aurait 

réduit l’incertitude. 

Au final, il existe de nombreux éléments influençant l’analyse quantitative et le calcul 

du paramètre Ktrans notamment le calcul précis de la carte T1, servant de signal de 

référence au calcul du paramètre Ktrans, le bruit de l’image, les artéfacts de volume 

partiel et de haute concentration du produit de contraste. Il est difficile en pratique de 

s’affranchir de ces erreurs dont certaines vont grandement influencer la reproductibi-

lité des examens. 

 

Nous avons également montré que la reproductibilité inter-logicielle des valeurs de 

Ktrans calculées pour les mêmes couples AIF-modèle était mauvaise même pour ceux 

dont l’AUC-ROC était supérieure à 0,8. Comme l’a montré Heye (30), il existe une 
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variation considérable dans la mesure des paramètres quantitatifs entre différentes 

interfaces de post-traitement des données dynamiques d’analyse quantitative ren-

dant l’interprétation de ces paramètres délicates. 

La détection précise des véritables changements de la perméabilité et de la perfu-

sion tissulaire est à mettre en balance avec le processus multi-étape qui est néces-

saire pour obtenir ces données, aux erreurs inhérentes liées à la technique 

d’acquisition et  aux variations inter-patients voire inter-observateurs. 

Un autre point déjà abordé est celui du nombre d’angles de bascule de la carte T1 ; 

le logiciel 3 de post-traitement (Philips) autorisait le calcul des cartes T1 à l’aide de 2 

angles de bascule au lieu de 3 pour les deux autres logiciels renforçant la variabilité 

inter-logicielle. Ceci diminue la précision des mesures de la carte T1 comme déjà 

démontré (64). 

Nous avons également choisi de mesurer les paramètres fonctionnels dans la zone 

périphérique saine également comme il est recommandé de faire pour normaliser les 

valeurs, qui sont variables d’un patient à l’autre, d’un moment à l’autre même pour un 

même patient ; en effet il ne s’agit pas de résonner sur des valeurs absolues, sou-

mises à trop de variations, mais à des valeurs relatives au tissu sain (66). 

Une piste pour l’amélioration de cette variabilité est l’utilisation d’une AIF individuelle 

automatisée permettant selon Ripjkema (67) de réduire la variabilité entre les diffé-

rentes mesures par rapport à l’utilisation d’AIF standardisées. 
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Conclusion 

 

Sur des données à résolution temporelle limitée (15 secondes), utilisables en 

routine clinique dans le diagnostic du cancer de la prostate, il est préférable 

d’utiliser l’AIF standard de Weinmann. En effet, nous avons montré que le choix de 

l’AIF modifie significativement les capacités diagnostiques de Ktrans, avec une 

supériorité pour l’AIF standard de Weinmann et avec, dans la grande majorité des 

cas, une supériorité significative en comparaison avec les autres AIF notamment 

manuelles. Actuellement, pour ce type de donnée, l’AIF individuelle manuelle n’est 

donc pas recommandée notamment avec ces trois logiciels. Compte tenu du 

manque de reproductibilité des mesures entre les logiciels, le suivi des patients doit 

se faire avec le même logiciel et avec les mêmes séquences. 
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