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Avant Propos

Cette these est une contribution a la modélisation et I'analyse de I'RM dynamique de
perfusion dans le but de I'amélioration du dépistage du cancer de la prostate. Elle a été
réalisée en collaboration entre l'unité INSERM U703 « Thérapies Interventionnelles
Assistées par I'lmage et la Simulation » (THIAIS) et le Laboratoire d’'Informatique, Signal
et Image de la Céte d’Opale (LISIC) de I'Université du Littoral Cote d'Opale (ULCO).

En effet, dans 'unité 703, ce travail s’intégre dans la thématique principale « cancer de la
Prostate, aide au diagnostic et thérapie focale » dont 'un des objectifs est de développer
des techniques de détection, de caractérisation et de quantification pour le cancer de la
prostate. Cette thématique est portée par le bindme formé par le Docteur Philippe
Puech, radiologue au Service de Radiologie et d'Imagerie Urologique de I'’hdpital Claude
Huriez du Centre Hospitalier Régional et Universitaire (CHRU) de Lille et chercheur dans
'unité et le Docteur Nacim Betrouni, chargé de recherche-HDR.

Du point de vue du LISIC, cette these poursuit la volonté de 1'équipe Image et
Apprentissage (IMAP) de concevoir des systemes d'aide a la décision et de les appliquer
dans différents domaines notamment l'environnement marin et la santé. En effet, le
développement des technologies et la disponibilité de capteurs performants de faible
colit, conduisent de plus en plus a la génération de grandes bases de: signaux
multidimensionnels, images, vidéos, connaissances diverses. Dans ces bases, les
informations utiles sont noyées dans la masse. Ceci pose le probleme de la gestion et
I'analyse de celles-ci. Dans ce sens, il est naturel d’avoir recours a la classification
automatique pour I'exploration et la structuration des données afin d’en extraire des
informations pertinentes, interprétables, robustes et cohérentes.

Le travail a été financé par une allocation de recherche de I'Université de Lille 2 et du
CHRU de Lille. Le travail a été dirigé par Messieurs Denis Hamad, Professeur a 'ULCO et
Nacim Betrouni, chargé de recherche, HDR a I'INSERM.

Je tiens a remercier mes directeurs pour avoir dirigé mes travaux de thése, pour leur
disponibilité, leurs conseils avisés. |'espere étre a la hauteur de I'’enseignement qu'’ils
m’ont prodigué et je leur témoigne toute ma reconnaissance.

Je remercie également Su Ruan Professeur a I'Université de Rouen, et Monsieur Ali
Mansour, professeur a I'Ecole Nationale Supérieure de Techniques Avancées Bretagne
(ENSTA), pour m’avoir fait 'honneur d’étre les rapporteurs de cette these, ainsi que
Sylvie Thiria, professeur a l'université de Versailles St Quentin en Yvelines, d’avoir
accepté d’examiner ce travail.

J'exprime ma gratitude aux docteurs Philippe Puech, et Mustapha Azahaf pour leur
collaboration et leurs expertises en radiologie qui m’ont étés précieuses.



Je remercie également Serge Mordon, directeur de 'unité U703 de I'Inserm de m’avoir
accueilli dans ses locaux et pour I’écoute active qu’il porte sur I'’ensemble de I'unité. Sans
oublier tous les membres de cette unité qui m’ont accompagné.

Enfin je remercie mes parents, ma famille, et ma femme Hélene de m’avoir encouragé et
soutenu.
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Glossaire

PSA antigene spécifique de la prostate

CAD logiciel d’aide au diagnostic

MVD densité des micro-vaisseaux

IRM imagerie par résonance magnétique

RMN résonance magnétique nucléaire

BOLD niveau d’oxygénation du sang

DTPA-Gd Gadolinium

MTT Temps de transir moyen

DSC-MRI IRM de perfusion pondéré T2

DCE-MRI IRM de perfusion pondéré T1

wash-in pente de réhaussement

wash-out Lavage du tissu

Tmax temps de pic

AUCx l'aire sous la courbe durant les x premiéres secondes (parametre semi
quantitatif)

ADC coefficient de diffusion apparent

Kirans coefficient de perméabilité

PDT photothérapie dynamique

F, flux plasmatique

IRF réponse impulsionnelle caractérisant le tissu

Cy Concentration artériel en produit de contraste

Ct Concentration tissulaire en produit de contraste

EES Espace extra cellulaire extra vasculaire

AIF Fonction d’entrée artérielle

PdC Produit de Contraste.

IVPS Espace plasmatique vasculaire




Introduction Générale

Le cancer de la prostate est le deuxieme cancer chez les hommes de plus de 50
ans avec plus de 70 000 nouveaux cas en France en 2011. De par son ampleur, il est un
enjeu de santé majeur. Son diagnostic s’étoffe au fil des ans, intégrant différentes
techniques comme le toucher rectal, le dosage d’antigéne (PSA) et l'imagerie
multimodalité. L'imagerie par résonance magnétique (IRM) fait partie de cet arsenal.
Elle a la possibilité d’offrir différentes séquences d’'images qui peuvent se répartir en
deux catégories : les séquences morphologiques, qui renseignent sur I'aspect des tissus
comme les séquences de relaxation transversale (T2) et des séquences fonctionnelles
qui renseignent sur le comportement des tissus comme la diffusion qui quantifie la
diffusion des molécules d’eau et I'IRM dynamique (Dynamic Contrast Enhanced
Magnetic Resonance Imaging (DCE-MRI)) qui quantifie la perfusion d'un produit de
contraste a travers des séquences temporales.

L’analyse de 'IRM dynamique de perfusion se fait essentiellement de deux manieres :

- par visualisation de la séquence d’images
- par extraction d’'une courbe de rehaussement, décrivant la dynamique de la prise
de contraste.

Dans le premier cas, la méthode se base sur la recherche d’une prise de contraste locale,
intense et précoce, parfois suivie d'une décroissance du signal. Toutefois, cette analyse
reste subjective et peu reproductible avec un ceil peu exercé. En effet, 'IRM de perfusion
est difficile a interpréter, entre autres, a cause de la quantité d’information (plusieurs
centaines d’'images) et de sa sensibilité accrue.

Dans le deuxiéme cas, les courbes de réhaussement sont utilisées dans un algorithme
afin d’en extraire certaines caractéristiques discriminantes. Pour aider a I'analyse des
images, des logiciel d’aide au diagnostic (CAD) sont apparus et ne cessent d’évoluer ces
dernieres années. Le plus souvent ils servent de second relecteur. Différentes techniques
de traitement du signal et de I'image sont utilisées pour I'extraction des caractéristiques
et la classification. Le déploiement de certains de ces outils en routine clinique est une
réalité et permet un réel apport pour le clinicien et le patient.

Bien que déja intégrée dans certains logiciels, I'IRM dynamique reste sous exploitée a
cause de la complexité des méthodes d’analyse et la difficulté d’interprétation des
résultats. L'analyse des courbes de rehaussement reste donc un probléeme intéressant
pour l'amélioration du dépistage du cancer de la prostate. Cette these est une
contribution a une réponse plus globale a cette problématique.

Le manuscrit est structuré en 5 chapitres articulés autour de deux techniques pour
I'analyse des courbes : la premiere est basée sur des aspects pharmacocinétiques pour
modéliser et analyser la dynamique des échanges et la seconde est plus inspirée du

10



traitement du signal pour analyser l'allure des courbes sans modele a priori. Les
méthodes sont confrontées aussi bien a des données simulées qu’'a des données
cliniques.

Le premier chapitre a pour but de donner une vue d’ensemble du contexte de cette
these. Il permet de comprendre a la fois les problématiques médicales associées au
cancer de la prostate et les contraintes liées a l'imagerie médicale. Apres un tour
d’horizon général sur I'IRM multiparamétrique, nous nous focalisons sur I'IRM
dynamique pour décrire en profondeur ses mécanismes. Il donne également une revue
de la littérature des différentes techniques utilisées pour I'analyse des ces images.

Quant au chapitre deux, il pose les bases de I'analyse pharmacocinétique en détaillant les
différentes étapes nécessaires pour sa mise en place pratique. Entre autres, sont exposés
les modeles d’échanges du produit de contraste entre les tissus.

Apres avoir identifié les verrous qui peuvent handicaper l'exploitation optimale des
techniques pharmacocinétiques, nous proposons dans le chapitre trois une mise en
ceuvre du modele d’échange de Tofts dans le cadre d’'une application logicielle, congue et
développée en étroite collaboration avec les radiologues de I'équipe.

Lors de ce travail, s’est posée rapidement la question de la vérification et de la validation
des traitements mis en ceuvre dans les différentes étapes de la méthode de Tofts. Il est
apparu alors clairement le besoin d’avoir une vérité terrain servant de référence. C’est le
sujet du quatriéme chapitre dans lequel, nous présentons un outil complet permettant
de simuler des images dynamiques et le rehaussement observé lors des échanges.

Le dernier chapitre est, quant a lui, dédié a une méthodologie innovante au regard de
I'analyse des courbes issue de I'IRM dynamique. Cette méthode utilise la classification
spectrale, basée sur la théorie des graphes, pour regrouper les courbes en fonction de
leurs allures, qui est une caractéristique des tissus dont elles sont issues. Les
performances d’abord testées sur les données simulées dans le chapitre 4 puis sur des
données cliniques, ont été comparées aux performances d’autres méthodes de la
littérature.

Le manuscrit se termine par une conclusion générale, qui apres avoir fait ressortir les
points forts de chaque chapitre, synthétise la these et propose quelques ouvertures et
perspectives.

11



[. Imagerie IRM pour le diagnostic du
cancer de la prostate

1. Introduction

Dans ce premier chapitre, nous présentons tout d’abord la problématique des
radiologues au regard du cancer de la prostate. Certaines bases médicales nécessaires
pour la suite seront développées : des fondements biologiques des cellules cancéreuses,
en passant par le diagnostique qui s’affine de plus en plus par I'imagerie médicale
jusqu’au traitement du cancer de la prostate.

L’'imagerie médicale a fait d'importants progres, qui la rende a présent indispensable
tant en diagnostic, que durant le traitement, qu'en suivi post opératoire. L'IRM plus
particulierement grace aux différentes modalités qu’elle propose. En effet contrairement
a la radiographie, 'IRM permet d’obtenir différents types ou modalités d'images qui
permettent d’obtenir des informations sur certaines caractéristiques physiques de la
prostate.

Bien que l'imagerie ait fait des progres, leur linterprétation reste difficile plus
particulierement sur les séquences récentes de fonctionnement comme la perfusion,
appelée aussi IRM dynamique. Dans la suite, nous aborderons ainsi les différentes voies
d’analyse de ces données.

Le cancer de la prostate, de part son ampleur, est un enjeu majeur de santé publique et
son diagnostic s’étoffe au fil des ans. Vue la recrudescence des cas, les radiologues se
trouvent de plus en plus sollicités pour l'analyse et l'interprétation des images
prostatiques. En effet, le diagnostic de cette pathologie reste difficile pour un non expert
et une assistance pourrait d’avérer utile. Dans cette optique, I'analyse de I'IRM de
perfusion peut étre une possibilité pour améliorer la détection des cancers.

Dans ce contexte, nous présentons le cancer de la prostate et son diagnostic assisté par
I'imagerie médicale. Cette derniere permet d’obtenir différentes modalités d’images :
séquence de relaxation transversale (T2), séquence spectroscopique, séquence de
diffusion, et en particulier, la séquence de perfusion qui spécifie les fondements
biologiques des cellules cancereuses: la néoangiogénese. Différentes catégories de
méthodes d’analyse des signaux et images de perfusion ont été développées dans la
littérature : qualitative, semi-quantitative et quantitative.
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Malgré les progres réalisés en imagerie, l'interprétation reste délicate. C’est dans cet
objectif d’aide a l'interprétation des images pour la détection du cancer de la prostate
que nos méthodes s’intégrent.

Apres quelques généralités concernant le cancer de la prostate, nous discutons de la
place de l'imagerie par résonance magnétique (IRM) pour son diagnostic et son
traitement. Puis nous évoquons les méthodes utilisées pour I'analyse de I'IRM de
perfusion, qui est la modalité sur laquelle se focalise cette these.

Ainsi, certaines bases médicales nécessaires pour la suite seront développées: des
fondements biologiques des cellules cancéreuses, en passant par le diagnostic qui
s’affine de plus en plus par I'imagerie médicale jusqu’au traitement du cancer de la
prostate. Cela afin de comprendre au mieux la problématique globale.

2. Le cancer de la prostate

Le cancer de la prostate se développe a partir de cellules qui perdent leur fonction
primaire mais conservent la capacité de se multiplier. Le nombre de cellules tumorales
ne cesse donc d’augmenter au détriment des cellules saines occasionnant
potentiellement des douleurs, des dysfonctionnements érectile et urinaire ainsi que
d’autres symptomes.

2.1. Anatomie de la prostate

La prostate est une glande située sous la vessie et a c6té du rectum Figure I-1 A.
Elle sécrete et stocke le liquide séminal, qui est I'un des constituants du sperme. Sa taille
est en moyenne de la taille d’'une chataigne mais elle varie avec I'dge du sujet.

La prostate comporte plusieurs parties subdivisées en zones. La partie interne de la
prostate se compose du tissu glandulaire péri-urétral et de la zone de transition, alors
que la prostate externe est constituée des zones centrale et périphérique. La zone
périphérique est le constituant principal de la prostate normale Figure I-1 B. Elle occupe
70% du volume prostatique chez les hommes jeunes. C’est donc la zone périphérique qui
nous concerne plus particulierement car elle concentre la grande majorité des cancers
prostatiques. La jonction entre ces deux parties est appelée la pseudo-capsule (ou
capsule chirurgicale). La vraie capsule prostatique entoure la zone périphérique.
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Figure I-1. A : coupe transversale du corps illustrant la localisation de la prostate dans la
zone pelvienne. B : délimitation des principales zones de la prostate.

Les cellules cancéreuses possédent certaines caractéristiques dont la néoangiogénese.
La néoangiogénese est un déréglement du processus naturel d’angiogéneése.

2.2. Angiogénese et role dans le cancer

L'angiogenése est un processus biologique naturel aboutissant a la formation de
nouveaux vaisseaux sanguins. De maniére générale, elle intervient dans tous les
processus liés au développement de nouvelles cellules. L'homéostasie, ou équilibre
général des fonctions internes, est alors assuré par un équilibre entre facteur activateur
et inhibiteur de 1'angiogénése [Conway, 2001]. Dans le cas d'une tumeur, cet équilibre
est rompu par exces d'activateurs (Figure I-2); c'est la néoangiogénése [Pradel, 2003,
Folkman, 1995, Folkman, 1991].
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Figure I-2. A : représentation d’une zone tumorale libérant des facteurs pro-angiogéniques
conduisant a la création de nouveaux vaisseaux sanguins pour l'alimenter. B : a gauche,

lIillustration non réaliste d’'un réseau bien organisé et a droite d’'un réseau désordonné
résultant de la néoangiogénése.

Deux principales fonctions sont activées durant le processus de néoangiogénese : le
bourgeonnement et la vasculogénese. Le premier fait référence au développement de
cellules endothéliales qui constituent le réseau vasculaire a partir des vaisseaux
préexistants. L'autre, dont I'impact est bien plus réduit, implique la différentiation par
mimétisme de cellules souches tumorales en cellules endothéliales [Folkins, 2009,
Maniotis, 1999]. Le nouveau réseau vasculaire généré est anarchique (Figure I-2 B),
fragile, et possede une perfusion hétérogene, inefficace avec une perméabilité
importante due a une membrane non suffisamment renforcée. Plus la tumeur croit
rapidement, plus le réseau vasculaire qui I'alimente sera immature.

La néoangiogénese joue un role primordial dans la croissance tumorale et dans la
dissémination métastatique [Folkman, 1990]. La néoangiogénése conditionne la
formation de métastase, et cela proportionnellement aux échanges des micro-vaisseaux.
Ces échanges sont d'autant plus importants en fonction de la surface d'échange, du
degré de fragmentation de la membrane et de la concentration des facteurs pro-
angiogénique [Less, 1991, Liotta, 1974]. La néoangiogénése peut donc étre utilisée
indépendamment comme marqueur pronostic ou dans le suivi de traitement d'une
tumeur [Dvorak, 1988]. Différentes méthodes sont possibles pour étudier 1'angiogénese:
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- La mesure de la densité des micro-vaisseaux (MVD) en histologie est la méthode
de référence. Cependant, elle nécessite de ponctionner un échantillon de la prostate afin
de faire la mesure. La non standardisation de la technique [Taverna, 2010, Nico, 2008],
la différence de sélection de l'aire de comptage et la non représentativité en cas de
biopsie [Barrett, 2007, Rubin, 1999, Erbersdobler, 2009], aménent a une faible
reproductibilité inter-observateurs. De ce fait, les données concernant le caractere
pronostic de la MVD et sa corrélation avec les facteurs pro-angiogéniques restent
discordantes [Taverna, 2010, Nico, 2008]. De plus, la MVD ne permet pas d'étudier les
caractéristiques dynamiques d'un tissu comme la perméabilité ou le flux sanguin.

- L'utilisation de traceurs radioactifs ciblant une molécule intervenant dans le
processus est difficile a appliquer dans le suivi a cause du caractere nocif du traceur.

- L'imagerie dite de perfusion étudie la cinétique de rehaussement tissulaire
apreés injection d'un traceur. C'est une méthode non invasive, d'ot un intérét grandissant
pour cette méthode qui permet un pronostic et un suivi sans traumatisme pour le
patient.

2.3. Diagnostic

Le diagnostic du cancer de la prostate est recommandé chez les hommes de plus
de 50 ans ou des 45 ans en cas de facteurs de risque. Il s’effectue par un touché rectal,
une analyse de sang pour déterminer le taux de PSA (antigene spécifique de la prostate),
et une biopsie (analyse d'un échantillon de la prostate) qui reste 'examen de référence.
La biopsie a certaines limites :

- sous évaluation des foyers cancéreux, la carotte biopsique peut simplement
effleurer la zone cancéreuse ;

- diagnostic de la zone postérieure de la prostate, les carottes ont une longueur
maximale et ne peuvent donc pas toujours atteindre la partie la plus profonde
de la prostate ;

- les plus petits cancers peuvent étre ratés.

De part ces limitations, le traitement choisi a partir de ce diagnostic biaisé peut se
révéler inadapté.

2.4. Traitement

La plupart des traitements proposés concernent l'intégralité de la prostate.
Malgré l'efficacité évidente de ces méthodes, elles sont associées a une morbidité
significative qui affecte la qualité de vie des patients en les rendant potentiellement
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incontinents, impuissants et stériles. Pour ces raisons, de plus en plus de méthodes dites
« focales » sont développées pour ne traiter que la zone tumorale en minimisant
I'invasion du corps du patient évitant ainsi les désagréments des traitements radicaux.
De maniére générale, les méthodes consistent soit a exciser la zone déterminée soit a
envoyer une quantité suffisante d’énergie, de nature diverse, pour nécroser les cellules
de la zone. Si les traitements focaux permettent de traiter une zone bien définie, il est
nécessaire de détecter au préalable la zone a traiter de maniere tres précise. Pour cela
I'imagerie apporte au diagnostic des informations supplémentaires, en permettant de
segmenter les zones tumorales a traiter ou sonder par biopsie.

3. Imagerie IRM

L’'imagerie par résonance magnétique est un type d’imagerie médicale
permettant, de maniere non invasive et non toxique (absence d’irradiation
contrairement a la radiographie), d’observer I'intérieur du corps (Figure I-3). Les images
recueillies peuvent étre en 2D ou 3D avec une résolution assez élevée. Comme son nom
I'indique, 'IRM fonctionne grace au principe de résonance magnétique nucléaire (RMN).
Le principe est d’étudier 'aimantation de I'élément placé dans le champ magnétique.
L’IRM utilise un champ magnétique puissant et stable produit par un aimant
supraconducteur. Ce champ magnétise les tissus par alignement des moments
magnétiques des spins. D’autres champs plus faibles et oscillants, appelés
radiofréquences, modifient 1égerement cet alignement donnant lieu a un phénomene de
précession. C'est le signal électromagnétique qui est enregistré par I'IRM.

Certains parametres peuvent modifier le contraste des images comme le temps d’écho
(TE), qui défini le temps de mesure de I'excitation, le temps de répétition (TR), qui défini
le temps entre les mesures, ou I'angle de bascule, qui défini 'angle de magnétisation des
spins.

3.1. Role dans le diagnostic

L’'imagerie a longtemps été d’emploi limité dans le processus de diagnostic. Mais,
les progres en précision des images ont permis qu’elle s’intégre de plus en plus dans le
protocole de diagnostic comme dans le guidage du traitement.

Dans le cas de la prostate, les biopsies sont la plupart du temps guidées par échographie
[Villers, 2009]. Une IRM peut aussi étre réalisée avant ou apres la biopsie. Dans les
années 90, faire une IRM avant la biopsie servait a confirmer si la tumeur était confinée
a l'intérieur de la prostate. A présent, réaliser une acquisition IRM avant peut améliorer
le ciblage des biopsies et permettre de diagnostiquer des lésions invisibles en
échographie.
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Lorsque les images sont réalisées apres la biopsie, elles permettent de vérifier si les
biopsies n’ont pas sous-estimé la taille de la l1ésion, ou d’identifier d’autres foyers qui
n’auraient pas été détectés avant.

A présent, 'IRM tend a se démocratiser, la plupart des urologues proposent de faire une
IRM pré-biopsie, a la fois pour améliorer le ciblage de ces dernieres mais aussi pour
éviter tout traumatisme.

Artére iliaque Artére iliaque

externe externe
Veine Veine
Vessie Artere obturatrice
interne
Prostate
Rectum

1:zone centrale
2 : zone périphérique

Figure I-3. Emplacement des principaux éléments sur une IRM prostatique.

3.2. Modalité d'IRM

Il est possible, grace a la paramétrisation de la machine (champ magnétique,
réglage de certains parametres comme les temps de relaxation...), d’obtenir différents
types d’'images qui sont plus ou moins sensibles a certains phénomenes. Celles-ci
peuvent étre classées en deux grandes catégories: les images morphologiques qui
renseignent sur l'aspect visuel des tissus, et les images fonctionnelles qui renseignent
sur une particularité de la physique des tissus (élasticité, perméabilité, etc.).

I.  Séquence de relaxation transversale (T2)

Cette séquence est l'une des plus utilisées et tient une part importante dans
I'interprétation générale du médecin. Le temps de relaxation dépend de l'agitation
moléculaire qui influe sur les moments magnétiques. Le temps T2 mesure la disparition
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de la magnétisation transversale. Les zones tumorales se présentent sous forme d’'un
hyposignal en T2 contrastant avec le signal de la zone prostatique (Figure 1-4). Malgré
cette caractéristique, les tumeurs infiltrantes ont un signal T2 indifférentiable des tissus
sains de la prostate. De plus, I'hyposignal T2 n’est pas spécifique aux tumeurs, les
modifications post-biopsies ou post-thérapeutiques réduisent la spécificité de cette
séquence.

Figure I-4. Image T2, en vert le contour de la prostate et en rouge le contour de la zone
tumorale.

il. Séquence spectroscopique

Les protons d’hydrogéne ont une particularité appelée déplacement chimique : leurs
signaux ont des fréquences de résonance différentes en fonction des autres atomes qui
constituent la molécule. La modalité spectroscopique permet d’obtenir une cartographie
des spectres métabolique des tissus, et donc de connaitre la concentration de certains
métabolites dans ceux-ci. Cette modalité peut étre utilisée avec un champ de 1,5 Tesla
mais est bien plus précise avec des haut-champs de 3 Tesla car les pics sont bien mieux
différenciés.

Dans cette modalité, bien que les lésions tumorales ne se différencient pas des tissus
sains par le taux de créatine, ils se différencient par un taux élevé de choline et par le
faible taux de citrate (Figure I-5).
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Figure I-5. IRM Spectroscopique, comparaison entre un voxel sain et un voxel tumoral.
Copyright docteur Banayan.

lli. Séquence de diffusion

Le principe des séquences de diffusion est de mesurer le mouvement brownien des
molécules d’eau dans les tissus. La diffusion des molécules d’eau est libre dans un milieu
liquide et entravée dans les tissus, proportionnellement au nombre d’obstacles qu’elles
peuvent rencontrer. Il est admis que, les molécules d’eau sont limitées dans leurs
mouvements par les cellules cancéreuses regroupées, entrainant une diminution de la
diffusion.

Plusieurs mesures avec des valeurs de gradient «b» différentes (de 200 a 2000
sec/mm?) sont produites et sont employées pour calculer le coefficient apparent de
diffusion (ADC) qui quantifie la baisse du signal.

La sensibilité de la méthode est d’autant plus importante que les signaux
d’inflammation, de fibrose, ou hémorragique sont différents de la tumeur. Cependant, sa
précision est entravée par la faible résolution spatiale (Figure I-6).
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Figure I-6. Image de diffusion, en vert le contour de la prostate et en rouge le contour de la
zone tumorale.

Iv. IRM de perfusion

L’IRM de perfusion est une modalité d’imagerie fonctionnelle. C’est-a-dire qu’elle décrit
le fonctionnement des tissus selon certaines caractéristiques (Figure I-6). Dans le cas de
la perfusion, le but est de décrire le réseau sanguin. Elle peut étre réalisée avec ou sans
produit de contraste. L'avantage des séquences sans injection est de ne pas exposer le
patient aux risques d'allergies ou de fibroses. Il existe deux types de séquences sans
injections : I'ASL (arterial spin labelling), qui est basée sur le marquage magnétique du
sang en agissant sur les spins des protons artériels, et les séquences BOLD (blood
oxygenation level), qui quant a elles étudient les variations d'oxygénation des tissus.

Concernant les séquences avec produit de contraste, la méthode consiste a acquérir de
facon répétée, le plus rapidement possible, le volume d’'un organe ciblé avant, pendant,
et apres injection d’'un produit de contraste. Apres injection d’un bolus intraveineux
(dose injectée rapidement), le produit de contraste (PdC) paramagnétique de bas poids
moléculaire se dirige vers le coeur. Il y est mélangé avec le plasma sanguin, puis
distribué a I'ensemble des organes par le réseau vasculaire. Dans un tissu donné, le
produit arrive par le réseau capillaire artériel, ou il est confiné un court instant. Une
partie du produit diffuse dans le tissu a travers la membrane par gradient de
concentration, et une autre partie ressort directement par le systéme veineux (Figure I-
6).

Ainsi, I'échantillonnage temporel permet de suivre l'intensité du signal pour chaque
voxel de la zone étudiée. Il existe différents types de traceurs ou produits de contraste,
dont certains peuvent passer a travers la paroi artérielle et donc décrire les échanges
entre les tissus et le réseau sanguin caractérisant ainsi la perméabilité capillaire. Il est

21



possible d’observer les effets de la néoangiogénese par cette méthode. Les produits de
contrastes les plus utilisés sont généralement a base de Gadolinium (DTPA-Gd)[Buckley,
1994, Tofts, 1991, Brix, 1991, Weinmann, 1984], de faible poids moléculaire et non
spécifique a un organe. En DSC-MRI ou IRM de perfusion pondéré T2, I'effet du DTPA-Gd
se concrétise sur les images par une baisse du signal.

L’'Imagerie dynamique T1 reste I'imagerie de référence pour la perfusion. Elle permet de
quantifier de maniere relative le flux sanguin et le temps de transit moyen (MTT- Mean
Transit Time)[Sourbron, 2010, Hamilton, 1928, Stewart, 1897]. Néanmoins, si le DTPA-
Gd se diffuse, comme dans le cas des tumeurs, les gradients intra-vasculaires diminuent,
biaisant le signal. De ce fait, les séquences de perfusions pondérées T1 ou DCE-MRI ont
été développées car adaptées pour la perfusion. Sous ces séquences, le DTPA-Gd se
manifeste par un hypersignal. Cette modalité permet de calculer les méme parameétres
que la DSC-MRI mais aussi des parametres de flux et de perméabilité capillaire [Tofts,
1994, Sourbron, 2009, Brix, 2009].

Figure I-7. Image de dynamique (DCE-MRI), en vert le contour de la prostate et en rouge le
contour de la zone tumorale.

22



12

10 it

Figure I-8. Représentation de l'extraction du signal temporel a partir de la séquence de
DCE-MRI.

4. Méthodes d'analyse de I'RM de perfusion

L’analyse de I'IRM de perfusion peut se mener de deux manieres: soit en
regardant les images, soit en étudiant les courbes de rehaussement obtenues a partir des
voxels de la séquence d'images. Dans le premier cas, la méthode visuelle se base sur la
recherche d’'une prise de contraste asymétrique plus intense et plus précoce que la
glande adjacente sur les images parfois suivie d'une baisse du signal résultant d'un
lavage du tissu. C’est une méthode répandue. Toutefois, elle reste subjective et peu
reproductible avec un ceil peu exercé [Michaely, 2008, Padhani, 2002, Goh, 2005]. De
surcroit, cette méthode ne fournit aucun parametre quantitatif de l'angiogenese
permettant le suivi des lésions. Dans le second cas, il existe trois manieres distinctes
d’analyser les courbes de rehaussement : qualitative, semi-quantitative et quantitative.

4.1. Analyse qualitative

La méthode d’analyse qualitative, se basant sur la forme globale de la courbe
comme par exemple I'échelle développée par Kuhl [Kuhl, 1999], qui en étudiant 266
lésions du sein, décrit trois types de courbes. La premieére, de type 1 avec un
rehaussement constant évocatrice de bénignité, celle de type 2 avec un rehaussement et
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une phase de plateau de risque intermédiaire de malignité, et celle de type 3 avec un
rehaussement rapide « wash-in», un lavage rapide ou «wash-out», qui est plutot
évocatrice de malignité (Figure I-9).

Type 1 Type 3

£ s 8
0 18 31 46 81 T7 892 107 122 138 153 168 183197 214 229 244 258 © 18 35 52 &2 B85 104 121 137 154 173 189 208 225 242 258 275 284

Type 2

524 4—y C
0 18 38 K8 T8 58 118 138 158 178 158 21% 237 257 277 257 317 337

Figure I-9. Différents types de courbes selon Kuhl, le type 1 en bleu avec un rehaussement
croissant évocateur de la bénignité, type 2 en orange équivoque avec rehaussement rapide
sans « wash out », et type 3 en rouge avec un rehaussement rapide et un « wash out »
évocateur de la malignité.

4.2. Analyse semi-quantitative

Les méthodes semi-quantitatives mesurent certains parameétres a partir des
courbes comme la pente de réhaussement (wash-in), le lavage (wash-out), I'amplitude
de prise de contraste, le temps de pic (Tmax), l'aire sous la courbe durant les x
premieres secondes (AUCx)(Figure I-10) ou encore la méthode des 3 points [Fluckiger,
2012, Hauth, 2005] (Figure I-11).
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Figure I-10. Paramétres semi-quantitatifs des courbes du signal en fonction du temps. Le
wash-in représente la pente, A 'amplitude du pic, le wash-out la décroissance, 'AUCyo 'aire
sous la courbe durant les 90 premieres secondes.
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Figure I-11. Code couleur par méthode des 3 points: en rouge les courbes considérées
comme cancéreuses et en bleue les courbes considérées comme saines.
Copyright Hauth et al.

25



Ces mesures sont le plus souvent prises par un logiciel qui permet une meilleure
robustesse. L'objectif étant d'obtenir, a partir de ces parameétres, un scoring [Hayton,
1997, Risse, 2004]. Exemple avec le logiciel développé au sein de I'unité Inserm703 en
Figure I-12 et Figure I-13.

Cette technique souffre de deux inconvénients : I'interprétation des parameétres mesurés
est dépendante des parametres étudiés [Alonzi, 2010]. Et ceux-ci n'ont pas de réelle
corrélation avec la physiologie tissulaire.

JST=TE

Application  Analysis Display Find ?

[~ Viewing images and D i i [~ Series inf:
a2 1 o = g Bs - Number of levels in stack 15
Draw polypoint Draw object LUTs Reference series| Mask series Dyriemics i seiies 18
Stack orientation Axial Oblique
C.H.R.U Claude HUREZ.LILLE
S PROSTATE Current level -0063.37274-0086. 734240037, 4296
....... RO
12 ]
Current dynamic 38912
I
=]
— Objects and PolyPoints
= . Show [Only on current image =1
Analysis | Dimensions
Title [ Paints [ Level [ Dynar
Lésion droite 259 -0069.37274-00... 38,91
Lésion gauche 374 -0069.37274-00... 3891
< | i |
Philips Medical Systems
intera
[488,350]=444 » By B
[ Ready I 18 images in RaM gy

Figure I-12. Interface du logiciel d’aide au diagnostic ProCad développé par Ph.Puech. Le
logiciel analyse les parametres semi quantitatifs de la DCE. Deux zones sont ici
représentées : une rouge évaluée par le radiologue comme suspecte et une autre (jaune)
évaluée comme saine.
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Figure I-13. Le Logiciel Procad permet une représentation visuelle et une caractérisation
des courbes de signal des deux zones d’intéréts sélectionnées dans la figure ci-dessus, en
étudiant le pic, le rehaussement, le wash-in et le wash-out. La courbe rouge correspond a
une zone hautement suspecte et la courbe jaune a une zone non suspecte.

4.3. Analyse quantitative

La derniere méthode est appelée analyse quantitative. Son objectif est de
représenter au mieux la perméabilité capillaire définie par les parametres
pharmacocinétiques suivants: la constante de transfert entre l'espace tissulaire et le
plasma appelée K;,qns, et le volume extracellulaire par unité de volume total appelée v,.
Cette analyse nécessite de multiples étapes dont pour la plupart d'entre-elles de
multiples variantes existent. Ces variantes feront le sujet des premieres sections du
chapitre suivant.

5. Contexte d’aide au diagnostic

Dans l'optique de faciliter le travail des praticiens, mais aussi de garantir une
meilleure reproductibilité de leur interprétation, la notion de logiciel d’aide au
diagnostic (ou CAD pour Computer Aided Diagnosis) basé sur le traitement informatique
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des images médicales a émergé. Le CAD fait appel a différentes techniques tels que le
recalage, la segmentation, la fusion, la classification, etc. L’application de ces techniques
aux problématiques médicales est tres délicate et requiert une bonne connaissance de
I'imagerie IRM.

Les CAD ont pour objectif d’aider le praticien dans sa démarche en lui fournissant un
condensé de l'information contenue dans les images. Ces systémes ne synthétisent
d’ailleurs pas toute I'information contenue mais se focalisent dans chaque cas sur un
aspect particulier et donc un type d’information bien particulier : contour d'organe,
détection de lésion ou caractérisation des tissus. L’extraction de caractéristique est donc
une méthode tres employée pour simplifier la visualisation des informations. C’est dans
cette optique d’aide au diagnostic que notre travail s’oriente. L’objectif étant d’apporter
des informations supplémentaires, a partir des images IRM, au radiologue pour affiner
son diagnostic.

6. Conclusion

Le cancer de la prostate reste un enjeu de société, ce qui explique le
développement de l'imagerie IRM dans l'objectif d’améliorer le diagnostic. Cette
imagerie offre différentes modalités, notamment la perfusion, qui répondent a différents
besoins. Malgré la richesse des informations disponibles, I'analyse et I'interprétation des
images restent délicates. Pour cela, différentes catégories de méthodes d’analyse ont été
mises au point : qualitative, semi-quantitative et quantitative. Ces méthodes s’appuient
sur l'observation des courbes de rehaussement obtenues a partir des voxels de la
séquence d’'images. Les méthodes qualitatives nécessitent I'expertise du radiologue alors
que les méthodes semi-quantitatives extraient des caractéristiques locales, notamment
le wash in, I'’AUC et le wash out. Les méthodes quantitatives, quant a elles, extraient des
caractéristiques plus représentatives dont I'interprétation nécessite des connaissances
biologiques.

Dans le chapitre suivant, nous présentons des caractéristiques extraites des courbes,
grace a un processus multi-étapes dont des modeles pharmacocinétiques. Ce processus
se base sur la modélisation du produit de contraste (PdC) dans les tissus. En fonction de
I’'hémodynamique des tissus, des parametres quantifiant le flux permettent d’avoir une
information synthétique de toute la séquence d'images.
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[I. Etat de I'Art des méthodes d’analyse
quantitative

1. Introduction

Dans ce chapitre nous présentons un ensemble de méthodes d’analyse
quantitative utilisables en routine clinique pour l'aide au diagnostic basé sur I'IRM de
perfusion prostatique de pondération T1 (DCE-MRI). L’analyse quantitative a pour
avantage d’étre capable de fournir des parameétres pharmacocinétiques (coefficient
d’échange ou de perméabilité, volume de distribution tissulaire) représentant les
caractéristiques physiologiques d’un tissu. C’est un processus multi-séquentiel complexe
(voir Figure II-1) nécessitant une rigueur méthodologique et des compétences
techniques variées (biophysique, biochimie, biomédicale, ingénierie informatique,
traitement du signal). Dans ce domaine, les équipes de pointe qui I'ont développée sont
Padhani, Parker et Tofts a Londres, Barentsz, Huisman et Futterer a Nijmegen aux Pays-
Bas et Cuenod a ’'HEGP a Paris.

Les parametres pharmacocinétiques quantitatifs permettent donc d’avoir des
marqueurs de suivi des modifications architecturales induites par le cancer. Ils sont
considérés comme plus robustes que ceux obtenus lors d’'une analyse semi-quantitative
[Padhani, 2005, Hoa, 2007]. Toutefois, leur reproductibilité et leur répétabilité sont
mauvaises [Alonzi, 2010, Buckley, 2002, Kershaw, 2006]. Les résultats ne peuvent étre
interprétés, a ce jour, que de facon relative compte tenu de la dépendance de ces
mesures par rapport aux sujets. De plus, la difficulté de I'interprétation des résultats est
liée a I'absence de consensus sur le modele a utiliser. Cette absence est diie au fait que la
validation des modeles n’ait été effectuée que sur un faible nombre de cas [Buckley,
1994], a la fagon de l'implémenter, et a la maniere de prendre en compte
I’'hémodynamique des patients.

Récemment, un comité d'expert, QIBA (Quantitative Imaging Biomarkers Alliance) s’est
constitué pour répondre au besoin de standardisation. Le comité a publié des
recommandations sur l'instrumentation, 'acquisition des données, le controle qualité, la
nomenclature et le type de modele pharmacocinétique a utiliser en fonction des
contraintes techniques [Leach, 2012, Leach, 2005].
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Acquisition IRM

Cartographie T1

Fonction d'entrée artérielle Application d'un modele
AlF cinétique

Calcul des parametres
pharmacocinétiques

Figure II-1. Représentation des différentes étapes de calcul des parametres
pharmococinétiques

Dans la suite, I’évolution de la quantification des échanges entre le milieu plasmatique et
le milieu tissulaire est présentée pour arriver aux parametres pharmacocinétiques. Ces
derniers caractérisent la physiologie du tissu permettant de quantifier ces échanges.

2. Quantification de I’echange plasma-tissus

Les échanges des milieux plasma-tissus sont définis a partir des concentrations
de produit de contraste dans ces deux milieux (figure II-2). De facon générale, la
concentration tissulaire du « traceur » C; est fonction des parametres hémodynamiques
et de la concentration plasmatique artérielle C, du vaisseau qui alimente le tissu étudié.
Le modele d’échange est considéré linéaire si la réponse du tissu croit avec la dose
injectée et il est dit stationnaire si la réponse est indépendante du temps d’injection. Le
modele d’échange reliant C, et C; est décrit par un produit de convolution :

Ci = FpC, ® IRF 1
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Ou F, est le flux plasmatique et IRF la réponse impulsionnelle caractérisant le tissu,

définie ou non par un modeéle pharmacocinétique (illustré dans la Figure II-2).

Compartiment
plasmatique (IVPS)

Flux
plasmatique
artériel

=

Fp Ca

Compartiment
extra cellulaire
extra vasculaire EES

Figure II-2. Représentation schématique des échanges entre le flux plasmatique et le
volume extra cellulaire extra vasculaire.

L’équation 1 est vraie uniquement si C, est mesurée a I'entrée du réseau vasculaire du
tissu, ce qui est tres rarement le cas. La plupart du temps cette mesure est effectuée a
distance sur un gros vaisseau. La dispersion et le retard du bolus, liés au passage dans le
réseau capillaire, ne sont alors pas pris en compte. Ce processus de dispersion et retard
peut étre modélisé par une convolution supplémentaire d’une fonction croissante
[Calamante, 2000].

On peut distinguer deux manieres d’extraire des parametres des courbes de signal
tissulaire (Figure II-3). La premiere est dite analyse directe sans détermination de I'IRF
et la seconde regroupe des méthodes d’analyse par déconvolution. Ces méthodes
peuvent étre ordonnées en trois grandes classes : sans modele, paramétrique et avec
modele.
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Figure II-3. Différentes voies d’extraction des paramétres en analyses quantitatives.

2.1. Analyse directe

A partir de la réponse impulsionnelle (IRF), on peut calculer le temps de transit

moyen (ou MTT) qui est défini par le temps nécessaire a une particule pour parcourir le

trajet entre son entrée et sa sortie du tissu qui est représentée par l'aire sous la courbe
de I'IRF. Le MTT est de l'ordre de la seconde dans le lit capillaire et de 'ordre de
quelques minutes dans 'EES (Espace extra cellulaire extra vasculaire). On peut aussi
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calculer le volume extra cellulaire (intra et extra vasculaire pour un traceur non intra
cellulaire) qui est égal au produit MTT par le flux plasmatique F,,.

Néanmoins, les méthodes d’analyse directe nécessitent a la fois que la courbe tissulaire
retourne a 0 et un prétraitement afin d’extraire le premier passage du bolus. Ce qui est
difficile dans de nombreux tissus ou le rehaussement est trés rapide et la résolution
temporelle de I'image insuffisante.

2.2. Analyse par déconvolution

Il existe trois types de méthodes d’analyse par déconvolution: sans modéle,
parameétrique et avec modele.

I. Déconvolution sans modele

Ce type de méthode ne nécessite aucune hypothese sur la forme de I'IRF ou sur les
caractéristiques du tissu. Les techniques de déconvolution permettent de séparer I'IRF
du tissu, en la séparant des effets de I’AIF (arterial input function).

Les premieres déconvolutions sans modéle proposées dans la littérature utilisent une
transformée de Fourier, mais celle-ci souffre de certaines limitations. La courbe C; doit
revenir a 0 pour que le processus puisse avoir lieu, ce qui n’est pas le cas. Plus
récemment, ont été proposées des méthodes de discrétisation de I'équation 11, qui
permettent de réécrire la formule sous forme d'une matrice d’équation [Ostergaard,
1996]. Des solutions peuvent alors étre obtenues par la méthode de décomposition en
valeurs singulieres SVD [Wirestam, 2000], mais celle-ci introduit des oscillations dans la
courbe de I'IRF. Pour réduire ces oscillations, des techniques de régularisation peuvent
étre utilisées telles que la méthode de décomposition alternative de la valeur singuliére
[Calamante, 2000].

Ces techniques de discrétisation sont assez compliquées et ne semblent pas adaptées a
I'analyse quantitative en pratique clinique. Fan et al [Fan, 2009] ont développé une
procédure numérique de déconvolution. Cette procédure semble étre plus simple, plus
robuste et plus facile. D’autres auteurs ont développé des méthodes de déconvolution a
I'aveugle, qui fournissent simultanément une estimation de I'AIF et des parametres
hémodynamique du tissu [Schabel, 2010]. Bien que I'analyse par déconvolution soit faite
sans modele, I'IRF obtenue peut étre analysée pour en extraire des parametres
physiologiques [Fan, 2007].
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il. Déconvolution paramétrique

La déconvolution paramétrique représente I'étape suivante dans le sens ou il n’existe
pas d’hypothese physiologique précise sur I'IRF, mais présuppose que cette derniere a
une forme analytique connue [Hermoye, 2004]. L'un des modeéles les plus utilisés est la
représentation paramétrique de Fermi en imagerie cardiaque [Jerosch-Herold, 1998].
On peut citer également d’autres modélisations, comme ['utilisation d'une fonction
Gamma [Mouridsen, 2006] ou encore l'utilisation d’'une fonction polynomiale [Larsson,
2008]. Comparés aux méthodes sans modele, les méthodes paramétriques semblent
améliorer I'estimation du flux plasmatique, surtout lorsque le modele d’équation suit
parfaitement I'IRF. Le corolaire est que lorsque la forme de la courbe mesurée est
différente de la représentation analytique, des erreurs apparaissent. Ce type de
technique fournit un certain nombre de parametres qui dépendent de la fonction
utilisée. Mais, compte tenu de 'absence d’hypotheses physiologiques, leur interprétation
est délicate. C’est pour cela que de nombreux modeles pharmacocinétiques ont été
développés pour tenter de décrire au mieux I'IRF, avec comme chef de file le modeéle
compartimental.

iii. Déconvolution avec modele

Les modeles de déconvolution décrivent la distribution du produit de contraste a travers
les tissus en décrivant ces derniers comme des compartiments interconnectés ou des
flux d'échanges entre eux existent. Ce sont donc des équations mathématiques de flux
qui régissent la variation de la concentration de produit de contraste au sein de chaque
compartiment. Les parametres inconnus de ces équations vont caractériser les échanges
entre les compartiments [Sourbron, 2010, Perl, 1975].

De nombreux modeles proviennent de la médecine nucléaire de par son expérience en
matiére d'imagerie de perfusion [Materne, 2002]. Ces modeles ont émergé dans le
domaine des neurosciences avec pour but de déterminer des parameétres de circulation
cérébrale tels que le débit sanguin cérébral. Les trois plus connus sont le modele de Kety
et Schmidt [Kety, 1949, Kety, 1948], celui de Renkin et Crone [Crone, 1963] qui sont des
modeéles compartimentaux et le modeéle a « parametres distribués » d’homogénéité
tissulaire avec son approximation adiabatique de Johnson et Wilson [Johnson, 1966].

En 1991, Tofts et Kermode [Tofts, 1991] ont été les premiers a publier un modeéle
exploitable en DCE-MRI améliorée dans [Tofts, 1997]. Ils ont été suivis de tres pres par
Brix [Brix, 1991]. Depuis, de multiples modeles ont été développés : Buckley [Buckley,
1994], Hoffman [Hoffmann, 1995], Larsson [Larsson, 1996], St Lawrence et Lee [St
Lawrence, 1998]. Yankeelov et al. ont proposé un modele appelé BOLERO prenant en
compte la vitesse d’obturation relaxographique [Yankeelov, 2003]. Dans [Riabkov,
2004] des modeles tri ou quadri- compartimentaux ont été proposés.
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3. Modélisation pharmacocinétique

Quelle que soit la solution choisie pour obtenir les parametres
pharmacocinétiques, I'analyse se fait toujours a partir des courbes de concentration de
produit de contraste (PdC). Généralement, cette analyse est faite voxel par voxel et
nécessite un bon rapport signal sur bruit (SNR). La représentation la plus fréquente des
résultats pour l'interprétation médicale est la mise en image fausse couleur des
parametres sous forme d’une cartographie [Tofts, 2006].

3.1. Modele bi-compartimental

Le modeéle a deux compartiments 2CXM (two compartment exchange model) est
la base de la plupart des modéles compartimentaux utilisés. Sourbron et Buckley
[Sourbron, 2011] en s’intéressant a la signification des parametres, détaillent le modeéle
général et donnent les conditions pour lesquelles celui-ci peut étre réduit. Le tableau II-1
récapitule les symboles et les noms associés au modeéle bi-compartimental.

Symbole | Nom

PS Produit perméabilité par la surface caractérisant les échanges
T10 Temps de relaxation longitudinal au temps zéro

Fp Flux plasmatique

Gy Concentration du traceur dans le plasma

Ce Concentration du traceur dans I’espace extracellulaire extra vasculaire (EES)
G Concentration du traceur dans la 1ésion

C; Concentration du traceur dans I’espace tissulaire total

Vp Volume plasmatique par unité de volume tissulaire total

U, Volume extracellulaire par unité de volume totale

4 Volume lésionnel par unité de volume tissulaire totale

V: Volume de I'espace tissulaire par unité de volume tissulaire total
/4 Volume plasmatique
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V. Volume de I'espace extra cellulaire extra vasculaire
Volume lésionnel
Ve
Kirans Constante de transfert entre ’espace tissulaire et le plasma
kep Rapport de kypgns SUr U,
K; Constante de perméabilité entre le plasma et I'espace extra cellulaire
K, Constante de perméabilité entre le plasma et les reins

Tableau 1I-1. Symboles employés dans la modélisation compartimentale.

Flux
plasmatique '
Fp. Cq Compartiment Fpr Gy
- plasmatique (IVPS) ‘
té Va’c’p
artere veine
Echanges
entre les

compartiments

Compartiment extra
cellulaire extra vasculaire
EES
'L.-';’CE

Figure II-4. Représentation du modele bicompartimental dans lequel un compartiment
plasmatique de volume échangeant avec un compartiment extra cellulaire extra vasculaire
de volume Ve. Le traceur entre en premier par le systeme capillaire amené par le flux
plasmatique Fp. les échanges entre les deux compartiments Une fraction du traceur est
extraite, a travers la paroi capillaire et entrent dans I'EES. Le traceur est alors extrait du
compartiment EES vers le compartiment vasculaire.

Le produit de contraste arrive, par le flux F, avec une concentration en produit de
contraste Cg, dans le compartiment plasmatique, de volume V}, ou la concentration en
produit de contraste est C,. Puis ressort avec le méme flux F, mais avec une
concentration en produit de contraste C,, (voir Figure II-4 et Tableau II-1).

La cinétique d’échange y est supposée de premier ordre, le transport trans-
membranaire ne se fait que par diffusion simple, c’est-a-dire grace aux gradients de
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concentration et la distribution du traceur dans un compartiment est supposée
homogéne. Lorsqu'un bolus de produit de contraste paramagnétique et de bas poids
moléculaire est injecté dans le systeme veineux, on considere qu’'une fois le systeme
cardiaque atteint, le « traceur » est totalement mélangé avec le plasma. Il est ensuite
distribué a tous les tissus de I'organisme. Lorsque le produit de contraste arrive dans le
lit capillaire, il est transitoirement confiné dans I’espace vasculaire, puis grace a sa petite
taille, diffusé vers I'espace extra vasculaire extra cellulaire (EES) a travers la paroi
capillaire, sans entrer dans les cellules. En fonction du nombre d’échange entre les
compartiments, on peut exprimer autant de relations de la variation de la quantité de
traceur.

En respectant le principe de conservation de la masse, le systeme d’équations
modélisant la variation du traceur dans le I'EES et dans le plasma dans un systeme bi-
compartimental est le suivant :

dc, 2
U = PS(C,— Cy)+ E,(Ca— Cp)
3
e
ve——=PS(Cy —Ce)

Ou Fp est le flux plasmatique du traceur normalisé par le volume tissulaire
(ml/min/100ml), PS est le produit perméabilité par la surface caractérisant les
échanges entre les deux compartiments (ml/min/100ml), v, (ml/100ml ou sans
dimension) est la fraction de volume plasmatique V}, dans le volume tissulaire V; et v,
(ml/100ml ou sans dimension) désigne la fraction de volume de I'EES V, dans le volume
tissulaire V.

Les flux du modele d’échange sont:

- flux de sortie E,.Cp,

- flux du plasma vers I'EES noté PS. C,,

- flux de I'EES vers le plasma PS. C,,

- flux d’entrée F,.C, , avec C, représentant la concentration artérielle du
traceur a I'entrée du systéeme.

Les conditions de fonctionnement normal du systéme sont définies par :
0<Fp<oo

0<PS<>



Les cas limites du systeme sont groupés dans le tableau II-2:

perfusion Vascularisation Régime d’échange
Faible Forte Faible Forte Lent Rapide
E,=0 E, = v, =0 ve =0 PS=0 PS =00

Tableau II-2. Cas limites du systeme d’échange.

Pour chaque situation, I'IRF prend une forme particuliere et les parameétres ont une
signification différente. Un autre point important est la forme de l'extraction, qui
correspond au nombre de particules de traceur qui diffuse vers I'EES divisé par le
nombre de particules totales a I'entrée du systeme. En supposant qu’il n'y a pas de reflux
(PS.C. = 0) et C,, = C, [Sourbron, 2011], I'extraction Ex prend la forme suivante :

PS
b= s+ E
Pour retrouver cette équation, il faut prendre l'expression des flux du modele bi-
compartimental (12 et 13) et ignorer le retour de flux du compartiment EES vers I'lVPS
(Intravascular plasmatique space) tel que PS.C, = 0.

4

Dans la littérature, le choix du modele bi-compartimental n’est pas standardisé. Par
définition, le meilleur modéle serait celui qui représente le mieux la physique inhérente
au systéme étudié. Mais dans notre cas, a cause de la faible résolution temporelle
principalement, il est nécessaire de faire un compromis. Le modele optimal devient le
modele le plus adapté aux courbes mesurées.

Il a été empiriquement prouvé qu’il existe un compromis entre la complexité du modele
choisi et les contraintes techniques d’acquisition [Buckley, 2008, Brix, 2010]. Si la
résolution temporelle est supérieure a 10 secondes, ce qui est notre cas, alors un modele
simple comme celui de Tofts sera plus adapté. Au contraire, si la résolution temporelle
est inférieure a la seconde alors des modeles plus complexes [Donaldson, 2010, Huang,
2008] tel que celui a parametres distribués [St Lawrence, 1998] peuvent étre utilisés.

Toutefois, I'utilisation d'un modele simple, négligeant certains aspects de la physique du
systéeme, induit inévitablement des erreurs [Heisen, 2010, Kershaw, 2006]. Alors
qu'appliquer un modele complexe sur des données mal échantillonnées altere
'ajustement et augmente l'incertitude de calcul sur les parametres.

3.2. Modele de Tofts

En 1991, Tofts et Kermode [Tofts, 1991] furent parmi les premiers a proposer un
modele compartimental utilisable en IRM pour le cerveau. Cette premiere version,
directement inspirée des modeles de Kety [Kety, 1948, Kety, 1949] et Renkin [Renkin,
1955, Renkin, 1959], a été initialement développée pour caractériser les variations
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hémodynamiques des lésions dans la sclérose en plaque. Ce modele reprend donc les
mémes hypotheses que le modele compartimental de base [Sourbron, 2011, Brix, 2010] :

- le PdC est injecté en bolus,

- ladistribution du Gd dans un compartiment est homogene,

- les échanges sont de premier ordre, bidirectionnels et symétriques,
- l'excrétion rénale est négligée.

En s’appuyant sur la théorie des modeles pharmacocinétiques, Tofts a redéfini le
systéeme d’équations modélisant la variation du traceur dans les différents milieux ainsi :

le plasma, I'espace dc,

V,—=K;(C., — C,) — K,C 5
extracellulaire et les reins : P dt 1( ¢ p) 2mp
'espace extracellulaire et le dC,
V,—=K;(C, — C
plasma: ¢ dt 1(Gp = Ce) °

'espace tissulaire et le plasma : dcC;
p P Vt% = Ktrans(cp —Ce)

Le modele de Tofts exprime C;(t) sous la forme d’une équation multi-exponentielle
décroissante ci-dessous (voir annexe A.1), fonction de C,(t) et de deux parametres

inconnus caractérisant les échanges que sont K4, €t v, :

2
a; . _(ktrans ¢
Ct(t):Dktransz k—L(e mit — e ( Ve )) 8
o Ko
2
Cp(t) = DZ a; e ™Mt 9
i=1

Ou D est la dose de PdC injectée, K4,y remplace le produit PS du modeéle originel et
représente la constante de transfert du PdC du compartiment plasmatique vers I'EES a
travers la paroi endothéliale, reflétant a la fois la perméabilité capillaire et le flux
plasmatique. La dépendance a C,(t) est introduite dans I'équation par les quatre
parametres aq, a,, my,et m, obtenus par la modélisation du signal artériel de
Weinmann [Weinmann, 1984]. Les valeurs de ces parametres sont obtenues par
optimisation sur les courbes C,(t).

Weinmann donne d’ailleurs des valeurs de ces parametres mesurés sur quelques
patients: a; = 3,99, a, =4,78, m; = 0,144 et m, = 0,011. Si le tissu est stationnaire
et linéaire, on peut utiliser le produit de convolution :
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0 = Kirans | Cal®) e7en -0 e
Ce(t) = KransCa () ® e Kept 10
L’'inconvénient est que dans beaucoup de tissus, I'hypothese selon laquelle le volume

plasmatique peut étre négligé est fausse, ce qui entraine une surestimation du Kk¢pgns
[Buckley, 2002]. Pour pallier a ce défaut, le modeéle de Tofts a été modifié.

3.3. Modele de Tofts modifié

Le modele de Tofts modifié est étendu par rapport au modele de Tofts classique pour
prendre en compte la contribution au signal du PdC situé dans le compartiment
plasmatique. Le signal tissulaire du volume considéré est donc la somme des signaux
issus de I'EES et du compartiment plasmatique.

Ct(t) = 1,C, (t) + vpCp(t)

En reprenant les équations précédentes on obtient alors :

2
a; _(ktrans
C:(t)=D ktransz k—l< e"™t — e ( Ve )t>
( trans _ ..,
i=1 m

Ve ' 11

2

-m;t

+vaz a e ™
i=1

Les parametres physiologiques mesurables sont alors kyqns, Ve €t 1,. Ce dernier

représente la fraction de volume plasmatique au sein du tissu d’étude. Si on considére le
tissu comme stationnaire et linéaire alors on peut utiliser le produit de convolution
suivant:

Ce(t) = KiransCp(H) & e Kert +vpCp(t) 12

Le modele de Tofts modifié peut étre réduit au modele bi-compartimental général si et
seulementsi v, = 0 ousiF, = .

3.4. Autres modeles

Bien d’autres modeles bi-compartimentaux existent tels que Brix [Brix, 1991], qui
utilise une injection lente du PdC, ensuite repris par Hoffmann [Hoffmann, 1995]; le
modele de Larsson [Larsson, 1996], qui utilise I'AIF sous une forme de triple
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exponentielle décroissante ; ou encore le modeéle a parametres distribués d’homogénéité
tissulaire avec l'approximation adiabatique de Saint-Lawrence et Lee [St Lawrence,
1998].

Malgré tout, chaque modele est basé sur certaines hypothéses, généralement grossieres,
mais en connaissance de cause pour simplifier la modélisation du systéme. En outre, les
parametres ne sont pas tout a fait comparables d'un modele a I'autre [Armitage, 2005].

Tous les modeles exposés précédemment utilisent des signaux en concentration de PdC,
qui n’est pas directement mesurable [Evelhoch, 1999]. D’ou la nécessité de convertir les
signaux d’intensité en concentration de produit de contraste.

4. Transformation intensité concentration

Quelque soit le modele employé, il est nécessaire de convertir les signaux
d’intensité S provenant directement de I'I[RM en signaux exprimant la concentration, la
relation entre les deux n’est pas si simple (voir Figure II-5). La méthode la plus
employée passe par une étape intermédiaire de calcul du rehaussement E qui dépend de
la relaxation R;. En effet, la relaxation varie avec la concentration en Gd, ce qui permet
d’accéder rapidement aux courbes de concentration. Cette conversion se fait donc en
deux étapes grace a deux relations : une relation entre la relaxation et la concentration
de PdC, ainsi qu’'une relation entre le signal et la relaxation. Ceci dit, cette double
transformation est complexe et non linéaire. Elle dépend du temps de répétition (TR),
du temps d’écho (TE), de la densité protonique (DP), etc. [Evelhoch, 1999, Armitage,
2005]. Notons que, a basse concentration, le systéme peut étre considéré comme
linéaire [Buckley, 1994].

“Signal

Concentration

Figure II-5. Courbe représentant l'intensité du signal sur une séquence pondérée T1 en
fonction de la concentration du Gadolinium. C’est un effet biphasique, a faible
concentration, il y a un raccourcissement du T1 responsable d’une augmentation du signal
jusqu’a un maximum. Puis, aprés un certain seuil, il existe un allongement du T1 avec
raccourcissement du T2 se manifestant par un hyposignal.
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4.1. Transformation intensité rehaussement

La magnétisation longitudinale a I'origine du signal est toujours une fonction
croissante de R; = 1/T; mais celle-ci est complexe et non linéaire. Elle dépend entre
autres de la relaxivité du PdC r;, de l'angle de bascule «, du Te, du TR, de la
DP,...[Evelhoch, 1999].

Mais sa forme analytique est hautement dépendante de la séquence utilisée [Leach,
2012]. Pour une séquence en écho de gradient 3D, elle prend la forme suivante [Haacke,
1999]:

1 — e TR/T1o 13
S = m.si
m.sin (@) 1 — cos(a).e"TR/T1o
avec m = g.p. e~ TE/T2 14

Ou g est le gain du systeme, p la densité protonique, o l'angle de bascule, TR le temps de
répétition, TE le temps d’écho et T, le temps de relaxation transversale lié a
I'inhomogénéité du champ magnétique et aux interactions moléculaires.

Le produit de contraste modifie cette équation sous la forme :

l—e % — R.C().TR
S(t) = m(t).sin (a) = 15
1—cos(a).e T~ R1.C(t).TR

avec TE _R,c(t).TE
Tyo

m(t) = g.p.e_

Ou C(t) exprime la concentration du produit de contraste a I'instant t. R; et R, sont les
vitesses de relaxations longitudinale et transversale du tissu en présence du DTPA-Gd,
dont les valeurs sont celles retrouvées dans la littérature, mesurée en milieu aqueux
homogeéne a 20° dans un champ de 1,5T, Ry =455 'mM™* et R2=55s"1mM?!
[Haacke, 1999].

Si le signal est utilisé directement, m doit étre estimé ou modélisé. Une approche simple
pour éviter de passer par cette étape, est d’'utiliser le rehaussement relatif.
_ S() = S(0)

Rehaussement E(t) = —S(O) 16
Ou S(t) est le signal d'un voxel a un instant t et S(0) le signal avant injection a t=0
avec C(0) = 0. L'utilisation du rehaussement permet également de diminuer le bruit de
I'image et rend la méthode insensible aux inhomogénéités de champ. Cette étape
pourrait étre évitée en mesurant directement la relaxation R;, mais cela nécessite une
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trés haute résolution spatio-temporelle, qui rend la mesure impossible avec le matériel
actuel. Il est beaucoup plus aisé de mesurer un rehaussement qu’on relie a la relaxation.

4.2. Transformation rehaussement
concentration

La linéarité de la relation liant la relaxation a la concentration du « traceur » est
une hypothese intrinseque a la quasi totalité des premiers modeles développés. Certains
ont effectivement montré que les effets sur la vitesse de relaxation (R;=1/T1) sont
directement proportionnels a la concentration du produit de contraste en milieu
homogeéne aqueux, dans un champ de 1,5 Tesla [Brix, 1991, Tofts, 1995] et que la
constante de proportionnalité est appelée relaxivité r;. La forme de cette relation prend
la forme suivante :

Ry =m (e + Ryp 16
L’interprétation chimique de l'augmentation de lintensité du signal est liée au
raccourcissement du T1 des protons de I'’eau, induit par le Gd ; sachant que les molécules
d’eau sont globalement situées intra cellulaire, alors un transport des molécules d’eau en
dehors des cellules est nécessaire. Ce processus peut étre décrit par un couple
d’équations en équilibre représenté par les équations 17a et 17b, ou l'indice « o » est
utilisé pour représenter le secteur plasmatique en dehors des cellules et I'indice «i»
pour le secteur intra cellulaire.

HZOi <—)H200 17a

H,0, + CR, & H,0; + CR; 17b

Chaque équation représente un échange bidirectionnel de molécules d’eau [Haacke,
1999]. La liaison de l'eau au produit de contraste est extrémement rapide, la demi vie
moyenne de I'eau au contact du DTPA-Gd est inférieure 2 1077s. C’est pourquoi
I’équation 16 est vraie pour une solution aqueuse homogeéne. Ce temps de contact est
tres inférieur au temps de relaxation de I'eau, ce qui permet a toutes les molécules d’eau
d’entrer en contact avec le DTPA-Gd et de participer au signal avant un nouveau pulse de
radio fréquence. L’équation 14 est également vraie car le transfert de I'eau a travers la
membrane cellulaire des globules est également tres rapide. Dans ce cas, la relation
entre la concentration du produit de contraste et la relaxation est linéaire et le systeme
est dit en limite d’échange rapide ou FXL pour « Fast exchange Limit ».

A partir des équations 13, 15 et 16 on peut définir E(t) comme étant :
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1—e P2 —cos(a)e P —e2PQ

) =e 1—eP—cos(a).e PQ—e-2P-0Q
avec TR
P=— 19
T1o
et Q =R,.C(t).TR 20

Ou R; et R, sont les vitesses de relaxations longitudinale et transversale du tissu en
présence du DTPA-Gd, dont les valeurs sont celles retrouvées dans la littérature. Elles
sont mesurées en milieu aqueux homogene a 20° dans un champ de 1,5T, R; =
45s'mM™ et R, =5.5s ' mM™ [Haacke, 1999]. TR et TE sont respectivement le
temps de répétition et le temps d’écho. On peut alors remarquer que I'inconnu C(t) est
fonction du temps de relaxation longitudinal au temps zéro Ty, comme le montre la
figure I1-6 qui est déterminé dans la section suivante.

rehaussement en fonction de la concentration pour différentes valeurs de T10

Rehaussement

—T10=1200
——T10=1000

—T10=800
— T10=600
— T10=400

T10=200

_02 1 1 1 1 1 1 1 1 1 J
0 2 4 6 g 10 12 14 16 18 20

Concentration

Figure II-6. Courbes de rehaussement en fonction de la concentration pour différentes
valeurs de Tio.

4.3. Cartographie Tyq

Pour calculer la concentration du produit de contraste C(t), il est donc nécessaire
de connaitre la cartographie de Ti,. Plusieurs méthodes de calcul existent. La plus
simple est d’attribuer une valeur « arbitraire » en fonction du tissu, mais cela entraine
évidemment des erreurs dans le calcul de C(t) par la suite [Tofts, 1995, Tofts 2004].
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Une méthode avec calibration est proposée dans [Cron, 1999]. 1l a été montré, par une
étude sur fantéme, que celle-ci surestime le T,, d’environ 10%. De plus, celle-ci
demande un temps d’acquisition supplémentaire que les praticiens ne peuvent se
permettre de prendre.

Inversion - récupération

Les séquences en inversion - récupération (IR) ont été les premieres utilisées pour
calculer le T, [Crawley, 1988, Haase, 1990]. Elles utilisent deux ondes de
radiofréquence séparées par un temps d’inversion (TI). L’angle de bascule de la
premiere impulsion est de 180° et 'angle de la seconde est de 90°. En faisant varier le TI,
il est possible d’avoir une courbe que 'on ajuste pour obtenir le T;,. L'inconvénient de
cette méthode est de prendre un temps assez long a cause de la nécessité d’attendre
entre chaque impulsion de 180°.

Saturation - récupération

Les séquences en saturation - récupération se génerent par I'application répétée d’ondes
radiofréquence de 90°, souvent avec un module spin echo (SE). Il faut au minimum deux
temps de répétition (TR) différents pour obtenir une allure de courbe qui puisse étre
ajustée pour obtenir T,,. Le choix de ces TR conditionne la précision qui est maximale
lorsque le premier TR est proche du T;o recherché [Parker, 2001]. L’utilisation de trois
séquences avec trois TR différents permet de limiter l'erreur sur cette mesure.
Comparée aux autres techniques, celle-ci est moins efficace et reste chronophage [Deoni,
2011].

Echo de gradient

La séquence en écho de gradient (SGE) 3D avec plusieurs angles de bascule permet la
destruction de I'aimantation transversale. C'est la méthode la plus utilisée et I'une des
plus rapides pour obtenir une cartographie T, [Haacke, 1999]. Cette méthode génere
un nombre de volumes équivalant au nombre d’angles de bascule différents. Pour
chaque voxel on a donc plusieurs mesures de son intensité en fonction des angles, ce qui
permet de construire une courbe. Celle-ci est alors ajustée par rapport a un modele pour
obtenir T, et m.

1 — e~ TR/T1o

S =m.sin (a 21
(@) 1 — cos(a).e~TR/Two
avec -IE
m=g.pe 2 22

Ou «a est 'angle de bascule, g le gain du systeme, p la densité protonique, TR le temps de
répétition, TE le temps d'écho et T, le temps de relaxation transversale lié a
I'inhomogénéité du champ magnétique et aux interactions moléculaires (voir Figure
11-7).
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Figure II-7. Graphique montrant la dépendance du signal a l'angle de bascule avec
différentes valeurs de T;y, un TR de 8,9ms et m = 1200.

Plus le nombre d’angles de bascule est important, plus la précision de la carte
'est aussi ; de méme pour le temps d’acquisition. Un compromis de trois angles est donc
défini permettant ainsi de limiter de temps d’acquisition ainsi que d’obtenir une
cartographie suffisamment précise [Brookes, 1999, Wang, 2008, Armitage, 2005]. Il est
aussi possible de linéariser la formule pour éviter de faire un ajustement (voir annexe
A.2). Une illustration de notre logiciel pour déterminer le T1o est représentée dans la
Figure II-8.

Malgré cela, cette méthode est altérée par la dispersion de I'angle de bascule, amenant a
des erreurs de mesures du T; [Parker, 2001]. Il persiste toujours une imprécision de
I'angle de bascule due aux inhomogénéités du champ et des imperfections du profil de
coupe [Deoni, 2011].
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Figure 1I-8. Capture d’écran de l'interface servant initialement a calculer la carte Ty, a
partir de trois séquences en écho de gradient T1 avec trois angles de bascule différents, 3°,
10°, et 17° En bas a gauche, est représentée le fitting des données (courbe noire) par
I’équation 21 (courbe rouge).

Une fois T4 connu, I'’équation 18 permet d’obtenir C(t). Nous avons utilisé la méthode
par dichotomie pour retrouver C(t) a partir de la courbe de rehaussement E(t). C'est
une méthode itérative robuste, qui permet de retrouver la valeur de concentration avec
une erreur de 0,01mM/Kg. Nous n’avons pas fixé de valeurs maximales pour le nombre
d’itérations bien que celles-ci aillent rarement au-dela de 8 itérations. De plus, compte
tenu de la non-linéarité de la relation, des conditions initiales doivent étre fixées pour
que la méthode de dichotomie soit possible. Pour cela on considere la fonction comme
strictement croissante dans la gamme de concentration étudiée (0-0.2 mmol/L) et donc
bijective dans cette section. Il est possible de modifier cette partie en utilisant des
méthodes qui convergent plus rapidement tel que Newton-Raphson.

5. Fonction d’entrée arterielle (AIF)

La fonction d’entrée artérielle ou AIF (Arterial Input Function) fait référence a la
concentration de PdC dans le vaisseau alimentant le tissu étudié. Elle permet de
déterminer la concentration plasmatique artérielle C,(t). L’AIF est le reflet direct de
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I'état général hémodynamique du patient. En effet, certains parametres tels que la
pression artérielle ou la fréquence cardiaque entrent en jeu dans la dispersion du PdC
dans 'organisme. Pour simplifier, 'AIF permet de synthétiser ces parametres pour plus
de lisibilité. Et il est indispensable au processus de quantification [Cheng, 2008].

Il existe de multiples possibilités pour obtenir I'AIF que l'on peut répertorier dans
différentes familles: a priori, mesure directe et mesure indirecte. La figure II-9 montre
les différentes familles de possibilités.

a priori mesurée

indirecte

. L s Déconvolution
manuelle Semi auto auto Région référence
aveugle

. Sans
contraintes .
contraintes

]

Figure 1I-9. Cartographies des différentes familles de possibilités d’obtention d’AlF.

5.1. AIF standard « a priori »

L’observation de I’AIF n’étant pas toujours aisée, il a été proposé d’utiliser une
AIF standard, qui soit utilisable sur n'importe quel patient. L’AIF peut étre définie a
partir d’'une base de patients [Weinmann, 1984, Parker, 2006], ou empiriquement [Fritz-
Hansen, 1996]. De méme, la modélisation de I'AIF peut varier et en fonction de la
modélisation d’AIF choisie, tous les modéles compartimentaux ne seront pas accessibles.

La modélisation la plus utilisée est celle de Weinmann [Weinmann, 1984], avec une bi-
exponentielle décroissante. La Figure II-10 représente les étapes pour appliquer le
modele sur les données.

2
Cp(t) = DZ a; e ™t 23
i=1
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Figure II-10. Représentation des étapes pour la prise en compte de la concentration
plasmatique dans le modeéle de Tofts.

D’autres modeles d’AIF existent comme celui de Parker [Parker, 2006] qui utilise deux
fonctions gaussiennes modulées par une exponentielle décroissante et une fonction
sigmoide :

2

_N A (t—T)* a exp(=pt)
Cparen©) = ) e () et

l

Ou A;, Ti et g; sont la constante d’échelle, le centre et la dispersion de la i®me gaussienne ;
a et B sont 'amplitude et la constante de temps de I'exponentielle ; s et T sont la largeur
et le centre de la sigmoide.

L’AIF standard est une méthode simple d’utilisation et qui évite toutes erreurs de
mesures. Mais elle reste peu satisfaisante car 'hémodynamique de chaque patient est
différent et de plus celle-ci n’est pas invariable. En outre, quelques études montrent qu’il
existe une imprécision et une variabilité entre les résultats obtenus avec une AIF
standard et une AIF mesurée individuelle [Horsfield, 2009, Port, 2001]. Cela dit, de part
la nature invariable de la méthode, les résultats calculés a partir d'une AIF standard sont
plus reproductibles pour des données a basse résolution temporelle. Elle est d’ailleurs
recommandée lorsque I'AIF individuelle se révele difficilement mesurable [Leach, 2012].
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5.2. Mesure directe de 'AIF

La mesure directe de ’AIF consiste a mesurer et échantillonner le signal dans le
vaisseau vascularisant le tissu d’intérét et a le transformer en une courbe. C’est
théoriquement la meilleure méthode. Néanmoins, elle reste difficile, compte tenu des
erreurs liées aux différentes effets : effet de T>* [Wendland, 1994], volume partiel [Chen,
2005], effet de flux dans une grosse artére [Calamante, 2005], non linéarité a haute
concentration, manque de résolution temporelle des séquences utilisées [Henderson,
1998] et spatiale, et enfin le faible rapport signal sur bruit au niveau des vaisseaux.

La premiere des contraintes étant d’avoir le vaisseau dans le champ de vue. De plus, le
choix méme du vaisseau mesuré influe sur les résultats qui en dépendent. La premiere
raison est qu’en fonction de la position du vaisseau dans I'image, des inhomogénéités du
champ peuvent parasiter le signal, principalement en périphérie de l'image la ou
justement se trouvent les arteres iliaques externes. Deuxiémement la position dans le
volume est également importante. En effet, il est conseillé de ne pas tenir compte des
premieres coupes pour réduire I'impact de l'effet de flux. Une étude [Roberts, 2011] a
montré qu'une prise de mesure dans un vaisseau soumis a de fort artéfact de champ
conduit a une sous-estimation des parametres pharmacocinétique importante par
rapport a une prise de mesure au centre du champ. Elle a aussi montré que l'utilisation
d’un T1o arbitraire ne limitait pas les erreurs dues au flux et aux imperfections du profil
de coupe. Pourtant, la prise en compte de ces erreurs permet une amélioration dans le
calcul [Ivancevic, 2003]. Chen et al [Chen, 2005] ont montré qu’il est préférable d’avoir
une mesure sur un gros vaisseau pour éviter les effets de volume partiel, c'est-a-dire que
dans un voxel, qui a une taille en 3 dimensions, il y ait plusieurs types de tissus qui
participeraient au signal.

Le tableau II-3 ci-dessous résume les pré-requis nécessaires a une mesure directe fiable
de I'AIF et les conditions réelles.

Pré-requis

Conditions réelles

Relation fiable entre le signal et la | Supposée linéaire uniquement dans le
concentration plasma

Méme échelle que la courbe de | L’AIF est mesurée sur la méme image que
concentration tissulaire les courbes de concentration tissulaire
Indépendance par rapport a la | L’hématocrite est supposée identique dans

compartimentation - hématocrite

tout le patient = 0,45

Bon rapport signal sur bruit RSB

L’'imagerie en écho de gradient 3D a un
bon RSB

Résolution spatiale élevée

Taille du voxel est de 0,6*0,6*8mm

Résolution temporelle élevée de I'ordre de
la seconde

En pratique, la RS est de I'ordre de 8 a 15s
et parfois plus
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Pas de saturation du signal ou d’aliasing On les suppose absents

La mesure est effectuée au niveau de
'artere iliaque externe qui ne prend pas
en compte la dispersion du bolus

Une dispersion minime et un faible retard
pour le bolus

Tableau II-3. Ensemble des pré-requis nécessaires a une mesure directe fiable de I'AIF et les
conditions réelles.

Pour améliorer la répétabilité des mesures directes, 'automatisation de cette mesure se
développe de plus en plus dans la littérature. A titre d’exemple, Chen et al [Chen, 2008],
par I'application de plusieurs filtres en rapport avec les caractéristiques temporelles et
spatiales des signaux artériels, a pu segmenter les arteres principales de différents
organes.

D’autres types de mesures directes existent en se basant sur la phase du signal en DCE
MRI [Akbudak, 1996, Akbudak, 1997] ou en scanner [Cron, 2011, Korporaal, 2011,
Garpebring, 2011]. La méthode par phase évite la relation signal-concentration vue
précédemment car la phase est directement proportionnelle a la concentration en Gd.
Elle pourrait améliorer I'analyse quantitative mais le fait de devoir faire un examen
supplémentaire sur une autre machine entraine des complications logistiques évidentes.

5.3. Mesure indirecte de I’AIF par région de
référence

La mesure directe nécessite 'accessibilité a un vaisseau. Si aucun vaisseau n’est
accessible, il existe une méthode pour l'obtenir indirectement: c’est la méthode par
région de référence (RR). En supposant que le tissu de référence et le tissu d'étude
répondent au méme modele pharmacocinétique, que les parametres K;,4,,sRR et v,RR
sont connus et que I'AIF est la méme pour les deux tissus, il est possible d’extraire les
parametres de I'AIF du tissu de référence pour les injecter dans le tissu d’étude. Ces
méthodes peuvent utiliser plusieurs tissus de références pour limiter les
approximations des parametres RR. Les méthodes par région de référence ont montré
une bonne reproductibilité [Yang, 2009, Walker-Samuel, 2007], une bonne répétabilité
[Yankeelov, 2006], et une bonne corrélation avec les mesures directes [Kovar, 1998,
Yang, 2007]. Elles nécessitent néanmoins une résolution temporelle faible et ne
fournissent qu'une approximation locale ou régionale de I'AIF.

Ce (V) = ktranscp(t) ®e_kept 24
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avec C,(t)=DYi, a; e ™t 25

2

e—mit _ e—kept
On a alors C: (t) =Dk Z ai - 26
t trans L kep —mi
2 p—Mit _ p—kepRRE
dans le tissu RR t)RR =Dk RRZ [ 27
ans le tissu RRon a C (t) transRR 1 ai kepRR —mi
=

Les parametres de I’'AIF sont obtenus a partir de cette équation pour ensuite les injectés
dans I’équation suivante.

-mit _ o=kepTOIt

2
e
et dans le TOI C ()TOI = kamSTOIz ai 28
i=1

kepTOI —mi

Tout cela fait que I'AIF est, en elle-méme, un probleme d’envergure et qui a une
importance capitale pour tout le processus en aval.

6. Conclusion

L’analyse quantitative de I'IRM dynamique de perfusion est un processus
complexe et multi-étapes qui demande une maitrise totale de I'acquisition des données
aux traitements. Nous avons exposé les méthodes de quantification des échanges
plasma-tissus par analyse directe et par déconvolution sans modeéle, paramétrique et
avec modele. Nous avons développé la modélisation pharmacocinétique issue du modele
compartimental qui a amené aux modeles de Tofts initial et Tofts modifié. Ces modeles
utilisent des signaux en concentration de PdC, qui n’est pas directement mesurable. Ce
qui nécessite une conversion des signaux d’intensité en concentration de produit de
contraste. Cette transformation se fait par une étape intermédiaire de rehaussement et
nécessite une cartographie T1o. Le modeéle exige aussi une AIF qui peut étre connue « a
priori » ou mesurée directement ou indirectement.

L’analyse quantitative étant un processus multi-étapes, elle a pour inconvénient de
détériorer la fiabilité des résultats. En effet, I'exactitude et la précision des résultats
peuvent étre dégradées a chaque étape.

Dans ce chapitre nous avons exposé un ensemble de méthodes de modélisation des
échanges plasma-tissus. La disponibilité d’'un grand nombre de méthodes dans la
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littérature a amené a choisir une démarche qui s’est révélée par la suite respecter les
recommandations du comité d’experts international (QIBA).

Le chapitre suivant montre les applications de cette démarche sur la détermination des
parametres pharmococinétiques Keans, Kep €t ve ainsi que la simulation des images IRM
dynamiques de perfusion. Bien que la recherche dans ce domaine ait débuté il y a déja
plusieurs dizaines d’années, I'utilisation des parametres quantitatifs reste rare car peu
d’outils sont disponibles: DCE Tool (http://thedcetool.com/userguide?),
UMMPerfusion, DcemriS4 qui fonctionne sous R, Dynamika, et quelques constructeurs
d’IRM tel que Siemens, General Electric ou Philips. L’application que nous avons mise au
point est actuellement en cours de test grandeur nature au sein du service de radiologie
de I'h6pital Huriez, a Lille.
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[II. Processus de quantification de I'IRM
de perfusion prostatique

1. Introduction

L’approche quantitative, comme nous avons pu le voir dans le chapitre précédent,
est multi-étapes et demande des connaissances médicales et bio-physiques. Elle reste
néanmoins la méthode de prédilection pour le suivi des patients en phases pré et post
opératoire. En effet, la quantification permet de connaitre I'évolution des zones
cancéreuses. Certains logiciels ont été développés pour proposer cette solution, mais
ceux-ci restent fermés car ils ne spécifient pas la méthode détaillée qu’ils utilisent et
leurs implémentations. De ce fait les résultats sont difficilement interprétables et
comparables.

Dans ce chapitre, nous présentons une application directe de I'approche quantificative
des échanges pharmacocinétiques. Nous précisons la méthodologie compléte employée
(voir Figure III-1) de la conversion des signaux, I'acquisition de I’AIF : standard, par
mesures manuelle et automatique, et le modéle pharmacocinétique. Pour la mesure
automatique de I'AIF, des techniques de traitement d’images sont employées pour
segmenter l'artere.
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Acquisition du signal IRM

\ 4

Calcul de la Cartographie T1o

\ 4

Conversion IRM concentration

\ 4

Signal artériel (AIF) : mesure et modele

\4

Modele d’échange pharmacocinétique

\ 4

Calcul des parameétres physiologiques

Figure IlI-1. Différentes étapes clefs dans le processus de quantification de I'IRM de
perfusion prostatique.

Nous obtenons ainsi des cartes paramétriques issues du modéle compartimental
notamment celui de Tofts.

Dans la suite, nous détaillons la méthode employée, nous décrivons les données sur
lesquelles nous travaillons, tant les images IRM des patients que les cartes
morphométriques qui nous servent de vérité terrain pour les patients inclus dans
'étude de validation.

2. Méthodologie employée

La méthode quantitative pour 'analyse de I'IRM de perfusion a été choisie pour
sa précision et la qualité des parametres fournis. Ceux-ci sont, en effet, le reflet global de
I’'hémodynamique ce qui n’est pas le cas des méthodes semi quantitatives et qualitatives.
De plus, le fait d’avoir une quantification qui permet de suivre 1'évolution des zones
suspectes présente un intérét médical important mais permet aussi d’évaluer les
méthodes de traitement. Nous présentons, dans la suite, les choix faits aux différentes
étapes du processus.
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2.1. Conversion intensité - concentration

La conversion de 'intensité IRM en concentration de produit de contraste est un
prérequis a I'application d’'un modéle pharmacocinétique. Nous avons vu au chapitre II
que la méthode conventionnelle est la méthode utilisant la relaxation. Cette méthode
requiere une information suplémentaire : la cartographie T1o.

Cartographie Tio

Nous avons vu au chapitre II qu’il existe plusieurs techniques obtenir la
cartographie T10. Nous avons choisi la méthode en écho de gradient avec trois angles de
bascule car c’est le meilleur compromis entre rapidité et efficacité. En effet, c’est la plus
rapide et utilise 3 angles plutét que 2 (le minimum requis) permet de limiter les
approximations [Armitage, 2005]. La méthode nécessite la réalisation avant injection de
trois séquences en écho de gradient T, avec un angle de bascule variable : 3°,10° et 17°
dans notre cas. Les autres parameétres de la séquence figurent dans le tableau III-1. Les
jeux de données acquis sont ainsi ajustés par I'équation 22 du chapitre II, rappelée ci-
dessous, en utilisant I'algorithme de Powell [Powell, 1964](précisé en annexe) pour
récupérer la valeur de m et du Tj,. Le choix de cet algorithme pour I'ajustement est dii a
son rapport efficacité rapidité, en effet il aurait tout a fait été possible de le faire avec
d’autres algorithmes. D’ailleurs dans sa premiere version le logiciel utilisait I'algorithme
de Levenberg Marquardt mais, par comparaison, ce dernier était plus long que
'algorithme de Powell pour une efficacité semblable. Vu la faible complexité du modele
(équation 22) il n’est effectivement pas nécessaire d’utiliser des algorithmes trop lourds
qui réduisent la vitesse de calcul global et donc nuisent a I'intégration du logiciel dans
les protocoles de diagnostic. La cartographie T, a été effectuée sur toute I'image pour
des raisons simples, méme si cela prolonge le temps de traitement des données. Le
premier est que pour connaitre la concentration plasmatique du traceur servant d’AlF, le
T10 des voxels vasculaires doit étre connu. Hors le vaisseau, a partir duquel I'AIF est
mesurée, doit en théorie alimenter le tissu d’étude mais en pratique cela est impossible
et la mesure se fait sur I'artere iliaque externe ou sur 'artere obturatrice interne. Et
comme ceux-ci se trouvent a distance de la prostate, la cartographie doit étre faite sur
toute I'image. C’est une méthode qui offre un bon compromis entre précision et son
temps d’acquisition et de calcul. Rappelons les équations 22 et 23 du chapitre II.

1 — e~ TR/T1o

S =m.si 22
m.sin (@) 1 — cos(a).e~TR/Two
avec -IE
m=g.pe 2 23
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Rehaussement

A partir de I'équation 15 du chapitre précédent, rappelée ici, il est aisé d’arriver au
rehaussement E(t) du signal S(t) quelque soit le type de tissu.

l—e % — Ry.C(6).TR

S(t) = m(t).sin (a) 15

TR
—=——R4.C(t).TR
1—cos(a).e To ! ®

avec TE _R,c(t)TE

m(t) = g.p.e T2

2.2. Fonction d’entrée artérielle (AIF)

La mesure de I’AIF étant considérée comme plus fiable car prenant en compte la
vascularisation réelle du patient, comme nous l'avons vu au chapitre II, nous avons
décidé d’opter pour une mesure directe de I’AIF sur I'image, compte tenu de la visibilité
quasi constante des vaisseaux iliaques dans le champ de vue. De plus, ils sont assez
volumineux pour permettre une telle mesure.

Lorsque celle-ci n’est pas possible, due a I'absence des vaisseaux ou a la présence
d’artefacts trop importants sur le signal, une tentative de mesure est réalisée au niveau
de l'artere obturatrice interne, plus proche de la prostate mais aussi beaucoup plus
petite. Cela nous permettra d’évaluer la faisabilité de cette technique sur notre jeu de
données. Pour améliorer la reproductibilité de la mesure directe, nous avons, par la
suite, souhaité automatiser la méthode de mesure directe. Lorsqu’aucune mesure n’est
possible, en raison généralement d’artéfacts de battements vasculaires, nous avons
décidé d’appliquer les parametres a,, a,, m;, et m, obtenus par Weinmann [Weinmann,
1984].

i. AIF standard

L’AIF standard de Weinmann est caractérisée par I'équation 23 du chapitre II avec les
parametres suivants: a; =3,99; a, =4,78; m; =0,144etm, = 0,011. Elle est
représentée sur la Figure III-2.
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Figure IlI-2. Fonction d’entrée artérielle de Weinmann.

Cette AIF est utilisée lorsque les arteres sont hors du champ d’opération. En effet, il est
impossible de mesurer le signal AIF si I'artére n’est pas visible dans I'image.

Ii. Mesure directe manuelle

Une étape de repérage du pic des courbes C,(t) est nécessaire avant I'application de la
modélisation, car la partie initiale ascendante du bolus n’est pas modélisée. On procede
alors a un repérage du pic du bolus, qui correspond au point ou I'intensité du signal est
maximale. La mesure est réalisée de telle sorte, que sur les courbes de signal, le pic est le
lieu au début de l'acquisition, suivie d'une décroissance significative, dont l'aspect
ressemble a une courbe bi-exponentielle. Cela est surtout important au niveau de
I'artere obturatrice, afin d’éviter de mesurer le signal d’'une veine, ou le signal est
lentement croissant, puis s’établit en plateau. L'ajustement des courbes C,(t) se fera
alors sur la partie de la courbe qui se trouve apres le pic. Les figures III-3 et III-4
montrent deux possibilités de mesures directes sur une artere iliaque externe et sur une
artere obturatrice interne.
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Figure 11I-3. Représentation graphique de la fonction d’entrée artérielle (AIF) mesurée au
niveau de l'artere iliaque externe gauche. On note un signal avec un bolus étalé et un pic
situé au niveau de la cinquieme image acquise.
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Figure I1I-4. Pour le méme patient, une seconde mesure de la fonction d’entrée artérielle
(AIF) est effectuée au niveau d’une artere obturatrice interne droite. On note un signal
avec un bolus bien net et un pic plus précis situé au niveau de la quatrieme image acquise.
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A partir du signal de concentration de PdC, on ajuste le modele de Weinmann afin
d’obtenir les parameétres a,, a,, m;, et m,, les résultats sont détaillés dans les tableaux III
2 et II-3 de la section 4 Résultats et interprétation. La Figure III-5 montre un signal de
concentration en bleue et sa modélisation de Weinmann associée en rouge.

026
signal
ajustement bi-expo
02r
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a 2 4 ) 5] 10 12 14 16 18 20
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Figure 11I-5. Exemple de mesure d’une artere en bleue avec sa modélisation de Weinmann
associée en rouge.

A T'heure actuelle, la mesure de I'AIF est effectuée visuellement par le radiologue. Le
souhait est d’automatiser cette tache et rendre la mesure plus robuste et surtout
reproductible.

ili. Mesure directe automatique

L’'idée de base de la mesure automatique est, a partir des images IRM, de détecter une
des deux arteres iliaques externes afin d’en extraire le signal médian au sein de cette
artere. Par application d’opérations simples de traitement d’image et de signal, nous
allons isoler une artére et obtenir par suite un signal qui est caractéristique de celle-ci
désigné comme étant AIF.

L’artére et son signal présentent certaines caractéristiques temporelles et physiques. Au
niveau temporel, le signal artériel (voir Figure III-5) présente un pic d’intensité
important et physiquement l'artere peut étre modélisée par un cylindre. L’extraction de
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ces deux caractéristiques s’effectue par 4 filtres principaux [Chen, 2008]. Notons que,
comme tout probléme de traitement de signal et d'image, le choix des seuils est obtenu
expérimentalement et nécessite une certaine connaissance en radiologie.

Caractérisation temporelle

L’extraction de la caractéristique temporelle commence par un filtre d’intensité
maximale qui ne conservera que les voxels ayant une valeur supérieure a un certain
seuil. Ensuite, nous calculons une pente de la courbe. Ces pentes vont étre a nouveau
soumises a un seuil. Apres ces deux seuils, nous aurons détecté de maniere simple la
présence du pic sur chaque signal.

Filtre d’intensité maximale

Tout d’abord, nous calculons le temps de pic pour la coupe sur laquelle nous travaillons.
Le temps de pic correspond au temps ou le produit de contraste arrive dans les arteres.
Il faut savoir que nous avons réduit la zone de travail a 50 % de I'image totale afin de
s’assurer que le temps de pic serait obtenu dans un voxel d’'une artére. Nous allons
chercher la valeur maximale sur les images IRM temporelles. Le temps de pic sera donc
le temps ou la valeur maximale a été trouvée. Le premier filtre utilisé est un seuillage,
seuil choisi grace a I'histogramme. Nous savons que les valeurs d’'intensité au niveau des
arteres (iliaques externes et obturatrices internes) sont les plus élevées de I'image. C'est
cette raison que le seuil sera choisi de fagcon a éliminer les voxels ayant une intensité
trop faible pour représenter une artére. Le seuil est fixé a partir de 'histogramme
(Figure III-6), pour ne conserver que les 20% des voxels ayant les intensités les plus
importantes dans la partie supérieure de I'image, puisque I'on sait que I'artere se trouve
dans la partie supérieure.
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Figure Il1I-6. Histogramme cumulé des niveaux d’intensité d’une image IRM et son seuil
d’intensité a 20% associé.
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Le filtre se présente sous la forme d’un seuillage :

S(tp) <m 30
ou S(tp) est le signal d’intensité au temps de pic t, et p est le seuil.

Nous pouvons remarquer sur la Figure III-7 qu’a travers ce premier filtre beaucoup de
voxels ont été éliminés.

Figure III-7. Image d’origine (a gauche) et image obtenue apres application du filtre
intensité maximale (a droite).

Filtre de pente

Une fois le produit de contraste arrivé dans les arteres, I'intensité sur les images IRM
augmente fortement, ce qui implique une forte pente. Par conséquent, quand la pente est
faible cela signifie qu’il n’y a pas eu de produit de contraste a ce niveau. Pour éliminer les
pentes de faibles valeurs, nous procédons au filtrage de la pente. Il s’effectue en trois

étapes :

a) Calcul du rapport de rehaussement R(t) de signal de chaque point;
b) Calcul de la pente ;
c) Application du filtre a 'image précédemment seuillée.

a) Le rapport de rehaussement R(t) est défini :

10 =20 ;

Ou S(t) est le signal du voxel en fonction du temps et So est la moyenne des valeurs du
signal avant le temps de pic.

b) La pente quant a elle se calcule de la fagon suivante :
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S (tp) — 5o
S, _R()-1 32
P tp
La pente se calcule uniquement au niveau du temps de pic et non pas sur I'ensemble de
la courbe. La Figure I1I-8 représente les valeurs des pentes.

pente =

Figure 111-8. Image montrant la pente de chaque voxel aprés application du filtre intensité
maximale.

c) A l'aide d'un autre seuil, nous allons a nouveau éliminer les voxels ayant une
pente faible. Ce filtre consiste a conserver que 20% des valeurs des plus fortes valeurs
de pente. Le résultat obtenu apres le passage du filtre est représenté sur la figure III-9.
En se référant aux différentes figures ainsi qu’a la Figure -3, nous voyons assez
clairement les arteres se dessiner au fil de 'application des filtres.
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Figure I1I-9. Image obtenue apres le filtre de pente.

Caractérisation physique

La caractérisation temporelle a permis de réduire le nombre de voxels éligibles pour
représenter I'AlF. Il s’agit maintenant de déterminer quels sont les voxels constituants
I'artere. On part de I'hypotheése que I'artére est un cylindre dont les coupes dans les
différentes images sont des cercles. Pour cela, les images sont lissées par des opérations
morphologiques et les voxels voisins sont groupés pour former des régions. Elles sont
ensuite seuillées pour ensuite calculer leur circularité.

Formation des régions

Cette étape consiste a former des régions avec les voxels restants, c’est a dire a grouper
les voxels voisins. Les régions sont formées en binarisant I'image dans un premier
temps. Puis les pixels ayants au moins une connexion sur les 8 directions possibles sont
identifiés comme faisant parties de la méme région (voir illustration Figure II1-10).

64



Figure I1I-10. Formation des régions.

Pour lisser les régions et éliminer celles non significatives, on applique une opération
morphologique d’ouverture «érosion puis dilatation ».

Notons que les arteres et les veines ont les mémes formes mais se différencient par la
précocité du temps de pic. Pour isoler les régions correspondant aux arteres, nous
recherchons les temps de pics médians des différentes régions et nous retenons 20%
des régions ayant un temps de pic minimum. La Figure IlI-11 montre les régions
conservées ou on distingue nettement les deux arteres iliaques externes.

.) E]

Figure I1I-11. Régions conservées apres opération d’'ouverture et seuillage des temps de
pics médians.
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Circularité des régions
Pour chaque région i de la coupe z nous allons calculer sa circularité C; exprimée par

cette formule :

Aire région

Cyi =
" (Périmetre région)? 33

A ce stade nous avons traité toutes les étapes concernant une coupe. Nous allons donc

reproduire cela sur toutes les coupes pour ensuite calculer la cylindricité.

Cvlindricité des régions
La cylindricité Cy1 i se représente comme la conservation du caractere circulaire de la

région i sur les coupes successives. Cependant, pour mettre en évidence les formes
cylindriques, il faut veiller a ce que le centre de gravité d’'une région d’'une coupe se
retrouve dans la région de la coupe suivante. La cylindricité est alors calculée par la
somme des régions sur les 15 coupes successives :

15
Cyri = Z Cyi 34
z=1

Le volume ayant la cylindricité maximale correspondra a une artere (figure I11-12).

Figure 1lI-12. illustration de la cylindricité de l'artere iliaque externe au fils des coupes
IRM.
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Détermination de I'AIF

Une fois que nous avons isolé I'artére, il ne nous reste plus qu’a chercher le signal
médian de cette artére pour chaque coupe qui définit 'AIF (voir Figure I1I-13). Ce qui
signifie que pour une artere, il existe autant d’AIF que de régions constituant le volume.
Cela permet d’obtenir une AIF locale caractérisant plus précisément I'hémodynamique
de la coupe considérée qu’'une AIF globale.

Figure 11I-13. Signaux temporels d’une région et de son signal médian représentant la
fonction d’entrée artérielle.

Une fois I'AIF calculée et les signaux convertis en concentration, tous les pré-requis sont
réunis pour appliquer le modele pharmacocinétique qui est dans notre cas celui de
Tofts.

2.3. Modele pharmacocinétique

Le modele pharmacocinétique que nous avons choisi est le modeéle
compartimental de Tofts car il est le plus adapté a nos données. En effet, en considérant
la résolution temporelle utilisée en imagerie dynamique de la prostate, les
simplifications considérées dans le modele ont peu d’'impact. De plus, il est plus robuste
pour représenter la perfusion des tissus, ce qui explique qu'’il soit le plus couramment
utilisé pour des acquisitions ayant des résolutions temporelles faibles.

Le modele est donc appliqué sur les courbes en concentration de produit de contraste
(PdC) par un ajustement suivant I'algorithme de Powell.
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Les parametres pharmacocinétiques calculés pour chaque voxel sont ensuite
représentés sur une image 2D appelée cartographie. Nous avons donc 3 cartographies,
Kirans, Ve €t Kep. Celles-ci sont généralement représentées en fausse couleur [Tofts, 2006],
pour en faciliter la lecture (figure I11-14).

Figure 11I-14. Cartographie d’un patient pour les parameétres Kirans, Ve €t Kep.

Les trois cartes vont fournir des informations supplémentaires pour servir au
diagnostic. Ces cartes permettent de condenser l'information d'une séquence de 300
images en séries de 15 images. Ce qui représente un gain de temps considérable pour le
radiologue en charge du diagnostic IRM. Les cartes les plus utiles aux radiologues sont
les cartes Krans et Kep, elles renseignent sur la perméabilité des tissus.

3. Expérimentation et résultats

3.1. Patients et protocole d’examen

La validation de la méthode s’est faite dans une étude rétrospective considérant
18 patients pour lesquels nous avions les données IRM et les cartes histologiques de la
distribution tumorale. Ces cartes sont réalisées apres prostatectomie radicale. Ainsi,
nous avions :

- une cartographie morphométrique des lésions tumorales, réalisée a partir des
coupes anatomopathologiques, dans le laboratoire de morphométrie de I'hdpital
Huriez, du Pr Villers, a Lille par le Dr A. Ouzzane.

- une IRM avec un protocole standardisé de perfusion. Tous les patients ont bénéficié
d’au moins une IRM avec injection de DTPA-Gd, dans le service d’'imagerie
uroradiologique d’Huriez, du Pr Lemaitre, a Lille, avant les ponctions biopsies sous
échographie.

Pour ces 18 patients, inclus rétrospectivement, la moyenne d’age au moment de
I'examen est de 64ans (min : 52 ; max: 73 ; DS (déviation standard) : 6,64). Les examens
ont été réalisés entre le 12/02/2008 et le 29/09/2009. Le taux de PSA est en moyenne
de 6,89 (min: 4,15; max: 11; DS: 2,52) ceci pour 8 patients, car pour les autres le PSA
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n’a pas été retrouvé dans les archives. 22 1ésions ont pu étre analysées, dont le score
d’agressivité de cellules cancéreuses de 2 a 10 nommé Gleason, a pour médian 7 (min : 6
et max : 7), le volume moyen de 2,68cc (min: 0,52 ; max: 10,48 ; DS: 2,65). Seules les
lésions de plus 0,5cc ont été retenues, ce qui correspond au seuil de détectabilité en IRM
prostatique morphologique classique.

I.  Cartographies morphométriques

Une cartographie de reconstruction histologique était réalisée selon le protocole de
Stanford par Dr A. Ouzzane. Les pieces de prostatectomie sont encrées en surface avec
une couleur différente pour chaque c6té (droit=noir ; gauche=vert), puis fixées dans le
formol. Pour qu’il y ait un maximum de concordance avec les coupes IRM, les coupes
histologiques sont faites perpendiculairement a la face postérieure de la prostate
(correspondant a I'axe postérieur de repérage pour la réalisation des coupes axiales en
IRM). La piece reposant sur la table sur sa face dorsale était sectionnée,
perpendiculairement au plan de la table, tous les 3 mm puis incluse dans des méga-
cassettes (voir Figure III-15). Des lames histologiques étaient ensuite préparées avec
une coloration standard a I'HES. L’uretre, les canaux éjaculateurs, les limites de la glande
et de I'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 a déterminer les foyers tumoraux
appartenant au méme cancer (méme localisation zonale sur des coupes successives ou
séparées par moins de 3 mm sur une méme 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. Cette carte morphométrique (voir
Figure III-16) sera considérée comme vérité terrain pour la localisation des foyers
tumoraux.
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Figure I1I-15. Technique de macroscopie de prostate. La photo montre les sections des
pieces qui sont réalisées perpendiculairement a la surface rectale puis incluses dans des
méga-cassettes Schéma. Dans l'encadré : Schéma des plans de coupe selon le protocole de
Stanford.
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Figure IlI-16. Exemple de carte morphométrique réalisée par l'urologue : les contours bleus
représentent ceux de la prostate en coupe axiale et les contours rouges ceux des foyers
tumoraux. La prostate est coupée en tranches de section de 3mm, perpendiculaire au dos
de la prostate, sauf au niveau de 'apex ou la section est sagittale.
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il. Acquisition des IRM de perfusion

Les patients ont bénéficié d’'une IRM avant les biopsies pour éviter les remaniements
hémorragiques qui peuvent géner l'interprétation (voir tableau III 3). Les IRM ont été
réalisées sur une machine a 1,5 Tesla de marque Philips (Intera Philips, Philips, Best,
Pays Bas).

Protocole d’acquisition

- Les premiéres séquences réalisées, a but morphologique, sont des séquences T2 TSE
(turbo spin echo), dans le plan axial perpendiculaire a I'axe postérieur de la prostate,
et coronal parallele a cet axe.

- Des séquences en pondération T2 BFFE (balenced fast field echo) sont réalisées en
coupe axiale couvrant tout 'abdomen et le pelvis a la recherche d’adénopathie.

- Des séquences de diffusion (DW) sont réalisées en coupe axiale, dans le méme plan
que celles en T2 TSE, a b0 et b1000, avec reconstruction de la cartographie ADC.

- Afin de pouvoir calculer une cartographie T, trois séquences en écho de gradient
T1 sont réalisées avec trois angles de bascule différents, 3°, 10° et 17°.

- Puis sont réalisées des séquences dynamiques en écho de gradient T1, avant,
pendant et apres injection intra veineuse, d'un bolus de DTPA-Gd (Dotarem, Guerbet,
Roissy Cdg, France) a 2ml/s.

- Le produit est injecté dans une veine brachiale droite, a I'aide d'un injecteur
automatique (Spectris SHS 200,Medrad, Indianola, I1A).

- Une ampoule de glucagon est injectée pour réduire la contractilité du rectum et ainsi
diminuer les artéfacts de mouvements.

Parameétres
Cart -
DCEMRI | ~2'*08'" |1 axial | T, coronal | Diffusion | T, BFFE
phle T10
Séquences
Type Echo de | Echo de | Turbo Balances
) ) . Turbo b0 et i
gradient | gradient spin soin echo | 1000 fast field
T1 T1 echo p echo
Temps d’écho TE
(ms) 8,9 8,9 110 110 68 1.7
Temps de
g 7091
répétition TR/TI | 4,2 4,2 1832 1603 180 3.5
(ms) /
Epaisseur de
coupe (mm) 8mm 8mm 4mm 4mm 4mm 4mm
Espace inter
coupe (mm) 4mm 4mm 4mm 4mm 4mm 4mm
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Champs de vue | | (0160 | 160%160m | 160¥160 | 160¥160 | 425%425 | 425%425m
(mm) mm m mm mm mm m
Matrice
d’acquisition 128*122 | 128*122 | 232*189 | 232 * 189 240 * 191
Matrice de
* * * * E 3 *

reconstruction 256*256 | 256 *256 | 512*512 | 512*512 | 256*256 | 512 *512
Resolution 0,6*0,6*8 | 0,6*0,6"8 | 0,3*0,3* | 03*0,3* | 1,6%1,6*4 | 0,8+0,8*4
spatiale (mm)

mm mm 4mm mm mm mm
Résolution
temporelle (s) 15s - - - - -
Angle de bascule 10 3 10
degrés °ou %, 10% et o o o o
(degres) 170 170 90 90 90 75

Tableau IlI-1. Parameétres des séquences utilisées.

4. Resultats et interpretation

Nous détaillons ici les résultats pour les différentes étapes du protocole, a

commencer par le T10, premiére étape de la conversion en concentration.

T10

Le calcul du parametre T1o a permis d’établir des cartes paramétriques. Ainsi, la valeur
de ce parametre nécessaire a la conversion intensité concentration est connue pour tous
les voxels. La Figure III-17 est une cartographie T1o d'une coupe.
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Figure 11I-17. Exemple de cartographie T10.

Concentration

La méthode appliquée a notre base de donnée, a permis de calculer la
concentration pour tous les voxels, avec une marge d’erreur de 0.01mMol/Kg. Voici des
résultats des différentes étapes de cette transformation.
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Figure 1I1-18. Représentation de I'étape de rehaussement des signaux vaisseau et tissu. Les
deux courbes de gauche représentent un signal vasculaire servant a mesurer 'AIF et les
deux courbes de droite un signal tissulaire.

Une représentation de la transformation finale en courbe de concentration est fournie
dans la Figure I1I-19 pour un signal de type vasculaire.

courbe concentration en fonction du temps

Figure 11I-19. Courbe de concentration tissulaire d’une artere en fonction du temps.
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AIF

La mesure directe manuelle des courbes de concentration plasmatique a pu étre réalisée
dans une artere iliaque (voir Figure III-5) pour 10 patients (55% des patients), dans une
artere obturatrice interne (voir Figure III-6) pour 5 patients (28% des patients) et s’est
soldée par un échec dans 3 cas (17% des patients) pour cause de non visibilité de
I'artére dans I'image. Il était donc possible de mesurer I’'AIF sur nos données dans 83%
des cas.

Localisation Arteére iliaque | Artere Echec mesure
mesure Cp(t) externe obturatrice

interne
Sur 18 patients | 10 patients 5 patients 3 patients

Les moyennes et les déviations standards des parameétres a, ,m4, a, et m, obtenues par
fitting des courbes C,,(t) sont reportées dans le tableau III-2 et le détail pour chaque cas

dans le tableau III-3.

Parametres de a,(Kg\L) my(min~1) a,(Kg\L) m,(min~1)
Cp (1)

Moyenne 0,81 1,15 1,87 0,07
Déviation

standard 0,36 2,44 1,11 0,25

Tableau I1I-2. Moyennes et déviations standards des parameétres a4, a,, m,, et m, obtenues
pour 15 patients (10 mesures sur artere iliaque externe et 5 mesures sur artere obturatrice
interne).

al m1l a2 m2 localisation
mesure AIF
1 ECHEC
2 0,95 0,01 1,77 0,00 IE
3 0,88 0,01 1,19 0,01 Ol
4 0,02 1,84 0,63 0,01 IE
5 ECHEC
6 0,74 0,10 1,79 0,00 IE
7 0,50 0,02 1,42 0,00 IE
8 1,24 9,60 0,00 1,00 IE
9 0,84 0,16 3,14 0,00 IE
10 0,78 0,99 1,76 0,00 0]

76



11 0,42 0,20 0,92 0,00 IE

12 0,66 0,01 1,63 0,00 IE

13 0,54 0,06 1,84 0,00 IE

14 0,99 0,03 4,60 0,00 Ol

15 0,88 1,00 2,67 0,00 Ol

16 1,46 2,19 1,92 0,02 IE

17 ECHEC
18 1,21 1,00 2,80 0,00 Ol
moy 0,81 1,15 1,87 0,07

DS 0,36 2,44 1,11 0,25

Tableau III-3. Parameétres obtenus par ajustement des courbes de concentration
plasmatique. (Ol : obturatrice interne, IE : iliaque externe).

Carte paramétrique

La méthode de calcul des cartes paramétriques a permis de converger vers une solution
pour tous les voxels avec un nombre d’itérations moyen de 245. Les parametres Kiyqns »
kep, etv, ont pu étre calculés dans tous les voxels. La Figure III-15 représente
'ajustement « fitting » d’'une courbe de concentration d’'un voxel tissulaire par le modeéle

de Tofts.

concentration

Figure I1I-20. Représentation graphique de I'application du modéle de Tofts (en rouge) sur
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les données acquises en IRM dynamique pour un voxel (en bleu).
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Les cartes paramétriques fournies par 'outil logiciel permettent d’obtenir des
informations concernant ’'hémodynamique du patient qui varie en fonction du type de
tissu et de l'angiogénese. Ces cartes permettent donc de distinguer les zones
cancéreuses si celles-ci se retrouvent plus vascularisées que les tissus 'entourant, a
condition que ces zones cancéreuses soient hypervascularisées. C'est généralement le
cas a cause de la néoangiogénése vue au premier chapitre et se confirme au vue des
résultats en termes de détection de tumeur. Le fait d’avoir des valeurs quantitatives
permet aussi de suivre 'évolution de la tumeur dans le temps. Et ainsi de décider d'un
traitement si la tumeur devient maligne pour ensuite savoir si le traitement effectué est
efficace.

Grace aux cartes morphométriques qui fournissent a la fois la taille, la forme, le grade et
la localisation des tumeurs, les lésions lorsqu’elles étaient visibles en IRM ont pu étre
identifiées avec certitude. Ainsi, pour 18 patients présentant 22 lésions, 17 lésions
(77,27%) étaient visibles et décrites comme suspectes (score Gleason =3) en imagerie
standard (dynamique, T2 et diffusion). En comparaison, 18 lésions sur 22 (81,82%) sont
décelables avec la cartographie k4,5 €t 15 lésions sur 22 (68,18%) sont décelables sur
la cartographie k,,.

Notons que la carte paramétrique de v, n’a mis en évidence qu'une seule lésion. Pour
cette raison, elle n’a pas été pas répertoriée dans le Tableau III-3. Toutefois, il est assez

k trans

simple de retrouver la valeur de v, a partir de la relation k., =
e ep Ve

On peut observer a partir du Tableau III-4 que 5 lésions ne sont pas détectées en
imagerie standard (patients 3, 9 et 17), 3 1ésions sont visibles en imagerie standard mais
ne sont pas détectées sur la cartographie k;,,,s (patients 1, 7 et 18). A l'inverse, 4
lésions sont détectées sur la cartographie k;.,ns Mmais ne le sont pas en imagerie
standard (patients 3 et 9) et que toutes les lésions décelables sur la carte k., le sont sur

la carte k¢yqns. La carte k., n’est donc pas plus sensible que la carte kiygns-

78



‘(au123ul 22143D.4N3qQ0 3.493.4D,] Anod [ ‘@U.123xa anbpij!

8.493.40,] Anod qJ) a4nsawl p] ap UOIIDSIDIO] D] anb 1SuID Zwl 38 Twl Zp ‘ID Sa.439WADd S3] SPUUOIIUdWL JUOS “Y[V,] ANOJ "dUIDS dUOZ duUn

Subp 312 dJbA0WIN] UOISI] D] SUDP 92Y 13 SuPiy $3.179UWDADd Sap PADPUDIS SUOIIDIAJD SAN3] 18 SOUUIAOUW SAN3DA S3] ISSND S3110da.4 JUOS *
p l 2] D] D "N ) ¢ p pibp ap i | I I S 'VSd

ap xnb3 3] 32 awinjoa na] ‘(uospajy) n anb1bojois1y apv.b a] ‘suolsg] ap aiquiou 3] : $a3.10da. Juos Juaiapd anboyd unod -I]] Nba|qD,

T v1 8T LT [44 WWOos
T S0t €L Xew
187 50 00'ZS uiw
5T €'t 179 Sa
50T L0 144 95T L£0 €€ 615 99 90 889|100 | 89'C 6cv9  Aow
0 0 0 14 T €5 9 |eo| T 69 81
0 0 0 0 §8| L | €8T T 69 Al
0 0 070 770 870 0 T € T N | L | 6T T 99 9T
0 86'T 6T SS'y €87 0 60 9.0 €90 L5 T 14 T 96| L [SST| T 9 a1
0 97’0 1€ AN ST'T T 600 600 £€9'8€9 150 T q T 06| £ |L5S] 1 19 T
0 0 1€ L£0 980 180 1 € T S 19 |€9T T QS €l
0 9T 090 8 97 T 8v'0 770 61T 10T T q T 86| L |S0T T 99 4}
T 0T €L'0 85T €L T L0 620 0L 180 T 14 T N L | Y| T L9 17
0 SL'0 850 ov'T 91T T wo €0 L5 €80 T q T Tl LT T 44 01
09 7 00'T 150 6380
0 85T AN 59 €57 € 0v'0 SZ'0 T 190 € 0 8| L |LET] € | 19| 6
85T 4 00'26¢€ 9’0 16T
, , [4A) v0'T , , 180 16 q 960
0 850 950 o 260 14 €0 €50 %0 G 14 < [4 N | L T [4 89 8
0 0 0 q T N | L |6VT] T 69 L
0 0 €70 00 0£0 10 T € T N | L | LEE] T 69 9
0 ov'T 17 897 €97 T €50 97’0 15 0 T q T N | L | €0T] T 09 q
0 €90 €L'0 €59 05 T 8v'0 290 080 L0 T 14 T UN| L | 96| T €9 14
, , , , , , 8380 TA] , 50
0 990 750 L6T 097 14 0v'0 LT0 90 0 14 € T | L e [4 99 €
0 980 0 07T T T 020 110 L0 0 T € T N | L | 8 T €L [4
0 0 0 € T N | L |96Y| T 4% T
sueJyy| pJepuels
AN :B|qISIA day :s3|qsiA S ,
uois Sq day Sules aoz Sq day Aow day| suoIs3| SUIES 3UOZ | aules suoz sgsueny | Aow suedyy SO ns 3|eqo|3 Wyl ¥Sd| © | oA 250 ade
ap alquou Aow day op alquiou Sqsuesy | Aow sueny SuoIS3)| 51005 U3 S3|qISIA <9 qu
ap Jqu Suo|s3| Jqu

79



La figure III-21 montre une lésion de la zone antérieure gauche identifiée sur la carte
morphométrique, visible en T2 et en perfusion, mais dont la valeur du parametre k;,qns
n’est pas significative. La figure III-22, quant a elle montre plusieurs lésions sur la carte
morphométrique, dont au moins deux sont visibles sur la carte parametrique k;y4ps, NON
visibles en T2 et en perfusion.

Opranic Contront Lohasced WA lmapes viasaluation 4nd anelyss
Pyl hocime wamed Modasesy Ty

anty vt 11

31Ny o 1

wgon cartna

Figure III-21. Une lésion antérieure sur la carte morphométrique est bien visible en
perfusion et en T2 mais sans augmentation du k,gns-
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Images MRI Prostate Vessel Pre-treatment Treatment

i | affichage o~
¥ Analyse  select contour T1 | aplly contour T1
@ Kirans
¥ Cpstd select contour T2 o

Carte

morphométrique

select contour Kt

Figure 11I-22. Deux lésions, l'une située dans la zone centrale gauche et I'autre dans la
zone périphérique droite ne sont pas visibles en imagerie standard alors que sur la carte
k¢rans On les distingue parfaitement.

Dans le Tableau III-5, on retrouve I'’ensemble des résultats pour chaque patient. La
valeur moyenne et sa déviation standard des parametres kirqns etk,, au sein des
lésions tumorales sont respectivement de 0,663min~*(0,737) et de 1,563min"*(2,23) et
au niveau des zones saines (en zone périphérique) de 0,331min"*(0,370) et de
0,74471(1,046).
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IRM std |Ktrangsuspect |sain Kep [suspect |sain
1 1 1 0 0
2 1 1 1 0,47 0,11 : b 1,41 0,44
0,57 1,6
3 2 1 2 0,75 0,27 2 16 0,54
4 1 1 1 0,71 0,62 1 3,5 0,73
5 1 1 1 0,41 0,26 1 1,63 1,17
6 1 1 : 0,47 0,2 0
7 1 1 0 0
1 0,98
8 2 2 2 0.97 0,53 2 1.04 0,56
0,36 1,52
9 3 0 3 0,61 0,25 3 1,53 1,17
0,57 1,74
10 1 1 1 0,83 0,43 1 1,16 0,58
11 1 1 1 0,87 0,29 1 1,73 0,73
12 1 1 1 1,01 0,24 1 1,62 0,6
13 1 1 1 0,81 0,37 0
14 1 1 1 0,51 0,09 1 1,15 0,31
15 1 1 1 0,57 0,76 1 2,83 1,35
16 1 1 1 0,44 0,24 0
17 1 0 0 0
18 1 1 0 (¢
moyenne 0,66 0,33 1,67 0,74
somme | 22 17 18 15

Tableau 11I-5. Valeurs de Kirans et kep pour les zones tumorales détectées comparées a une
zone saine du méme patient.

Malgré ces bons résultats, déterminer uniquement ’hémodynamique est aussi une
limitation. En effet toutes les tumeurs ne sont pas hypervascularisées, c’est pourquoi
I'IRM multiparamétrique compense ce défaut, les tumeurs qui échappent a une modalité
d'IRM seront détectées par une autre modalité. D’autres limitations sont dues a
I'imagerie comme les sensibilités spatiale et temporelle ainsi que les bruits associés aux
perturbations du champ magnétique.

Néanmoins, la quantification en DCE-MRI reste une technique séduisante pour 1’évaluation
de I’angiogénése. De plus, les limitations techniques régressent lentement grace aux
progres techniques qui permettront sans nul doute de parvenir a de plus grandes
performances dans I'aide au diagnostic. De méme, les efforts de standardisation pourront
probablement ’amener a s’imposer comme outil de suivi et d’évaluation pronostic en
oncologie.
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5. Conclusion

Nous avons mis en place un outil de quantification en DCE-MRI prostatique. Nous
avons choisi, pour chaque étape du processus, la solution la plus adaptée aux contraintes
techniques de nos séquences et la physiologie du tissu prostatique.

Ce processus est constitué de plusieurs étapes. La premiere convertit les signaux IRM
d’origine en concentration de produit de contraste qui nécessite au préalable une
cartographie T1o. La deuxiéme étape consiste a définir I’AlF. Ici plusieurs méthodes ont
été implémentées, AIF standard et mesures directes, afin de palier aux différents
problemes pouvant étre rencontrés sur les images IRM des patients : artéres absentes
sur I'image, artéfact d'inhomogénéité de champ magnétique. Troisiemement, le modele
de Tofts a été appliqué aux courbes de concentration en tenant compte de I'AIF pour
obtenir les parametres pharmacocinétiques Kkirans et ve. Ces parametres affichés sous
forme de carte, permettent d’obtenir 'hémodynamique détaillée de la prostate et de
détecter les zones tumorales si celles-ci sont trop importantes pour le type de tissu de la
zone concernée.

L'un des points clefs de cette étude est d’avoir pu comparer les cartographies
paramétriques obtenues avec les résultats anatomopathologiques, grace aux cartes
morphométriques qui nous ont servi de vérité terrain. Nos résultats sont tres
satisfaisants pour deux raisons. Premiérement, les cartes paramétriques permettent de
détecter les tumeurs dans la plupart des cas notamment dans certains ou I'imagerie de
référence (T2) en est incapable. Deuxiémement, les parametres mesurés sont
semblables a ceux de la littérature, méme si la facon d’'implémenter le modele est
différente et la gamme des valeurs est large. Par exemple, pour k4,5, On retrouve des
valeurs comprises entre 0.06-0.60 min~! dans le tissu prostatique sain et entre 0.47-
1.26 min~* dans le cancer prostatique. La valeur moyenne du parameétre K;.4,s au sein
des lésions tumorales a été mesurée dans notre étude a 0,663min™* (DS: 0,737) et a

0,331min™* (DS : 0,370) au niveau de la zone périphérique saine.

L’outil logiciel a été testé au sein du service de radiologie de ’h6pital Huriez de Lille sur
une base de 30 patients afin de comparer ses résultats a ceux d’autres logiciels et en
fonction de I'AIF prise en compte. Les résultats de notre outil sont tout a fait
comparables aux autres concurrents mais certaines optimisations restent nécessaires
pour optimiser le temps de traitement. Concernant I'AIF, les parametres de Weinmann
montrent une plus grande robustesse que I'AIF manuelle qui souffre des artéfacts
bruitant les images.
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[V. Simulation de données d'IRM
dynamique

1. Introduction

La comparaison avec les cartes histologiques (souvent utilisées comme vérité
terrain) reste difficile essentiellement pour deux raisons : la premiere est la déformation
de la prostate ex vivo et le manque de corrélation a la fois dans les coupes et les angles
de coupe La seconde vient du fait que toutes les tumeurs ne sont pas toujours visibles en
DCE. Il faudrait donc savoir exactement ce qui est détectable a la fois pour vérifier les
algorithmes et pour les valider.

La perméabilité des tissus restent inconnue d’ou I'impossibilité de vérifier la précision
des parametres quantitatifs. En données réelles, il n’existe pas de vérité terrain
concernant cette perméabilité. A partir de 13, le recours aux fantdmes est apparu comme
une solution. Dans leur forme physique ou numérique, les fantomes servent a donner
une réalité terrain parfaitement fiable. Les fantomes sont couramment utilisés dans le
domaine médical dans de nombreux cas de figure. En imagerie dynamique cette pratique
est relativement récente.

La validation d’'une méthodologie se fait généralement en plusieurs étapes sur différents
types de données :

- Des données de syntheses numériques
- Des données d'un fantome physique
- Des données réelles.

On peut remarquer que les données de synthéses numériques disponibles ne sont pas
totalement conformes a la réalité d'une part, et que les fantomes physiques sont
spécifiques a une utilisation particuliere et ne sont généralement pas paramétrables.

Dans le souci d’obtenir une vérité terrain fiable, paramétrable et la plus conforme a la
réalité, nous avons développé un outil logiciel de simulation d'image IRM de perfusion,
que nous présentons dans ce chapitre. Celui-ci est basé sur la théorie pharmacocinétique
que nous avons étudiée précédemment. Combiné a un modele physique statistique,
ProstateAtlas, il permet de simuler les domaines spatial et temporel de la zone
prostatique. Cet outil permet de créer au format d’'image standard DICOM les images
IRM, ainsi que les différentes cartes paramétriques T1o, m, Kirans, Ve, €t kep. Celles-ci
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utilisées comme vérité terrain permettent de tester, vérifier et valider nos différentes
méthodes d’analyse.

2. Les fantomes en IRM dynamique

Le besoin de validation, en premier lieu, de la machine IRM a conduit a la création
de fantomes de calibration. Ceux-ci permettent donc de vérifier que la machine
fonctionne correctement. Le besoin de validation de méthode a conduit, par le méme
raisonnement, a la création de fantéme spécifique. Les séquences souhaitées sont faites
sur le fantome et celles-ci sont utilisées par la méthode de traitement que I’'on souhaite
évaluer. Les performances de la méthode sont calculées par comparaison entre ses
résultats et la vérité terrain connue de par les spécificités du fantome.

Le fantdme d'IRM de perfusion idéal devrait simuler la fonction d’entrée artérielle, la
diffusion de l'agent de contraste a base de gadolinium (Gd) a travers la paroi des tissus.
Le fantdome devrait permettre indépendamment la détermination des parameétres
caractérisant le modele cinétique, tels que les parameétres pharmacocinétiques (Ktrans,
ve , Kep), des parametres semi-quantitatifs tel que le wash-out, ainsi que le temps de
transit moyen (MTT).

Ces fantdomes peuvent toutefois se répartir en deux grands groupes: les fantomes
physiques et les fantdmes numériques.

2.1. Les fantomes physiques

Les fantdmes physiques sont congus afin de pouvoir étre placés a I'intérieur de la
machine. Certains peuvent étre compatibles avec plusieurs types d’'imageries. Les
fantdmes physiques en IRM dynamique peuvent étre classés en deux catégories en
fonction du type de méthode de simulation des échanges plasmatiques :

- Soit en utilisant des méthodes de distribution,
- Soit en utilisant des méthodes d’échantillonnage.

Dans la suite, nous passons en revue quelques une des ces méthodes.

I. Les méthodes de distribution

Les méthodes de distribution ont pour volonté d’étre physiologiquement valide. C'est-a-
dire que la maniere selon laquelle se font les échanges est proche de la réalité. Ils
revisitent donc la méthode bi-compartimentale a un niveau macroscopique en simulant
les échanges plasmatiques en générant un transfert entre deux compartiments (voir
Figure IV-1). La méthode de transfert varie d'une méthode a une autre.
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Figure IV-1. Schéma général des fantémes physiques avec distribution.

Chai et al. [Chai, 2002] utilisent une couche de billes de plastique comprimée par une
éponge pour simuler les échanges. Ce fantdme a été développé pour tester la capacité
d'un nouveau protocole pour produire des images marquées ou l'atténuation du signal
était linéairement proportionnelle aux flux du tissu. Toutefois, leur fantéme, n'a pas été
développé pour produire des courbes cinétiques physiologiques.

Ivancevic et al. [Ivancevic, 2003] ont mis au point un fantome de flux pour chercher a
comprendre comment le flux affecte l'intensité du signal dans les séquences d'écho
gradient rapide pour la quantification de la fonction d’entrée artérielle (AIF). Pour
simuler I'AIF, le produit de contraste a été injecté dans un systeme d'écoulement de
fluide en circuit fermé. Bien que ce fantome soit capable de produire des courbes
dynamiques correspondant a son utilisation prévue, il a été congu pour simuler I'’AIF, pas
les différentes courbes physiologiques. Par conséquent, I'ensemble des comportements
wash-in wash-out est limitée a environ 10 s, et il n’est pas possible avec ce fantdme
d’élargir I'échelle de temps pour produire des courbes cinétiques.

Ebrahimi et al. [Ebrahimi, 2010] ont présenté un fantome dynamique, réalisé sur une
plaquette de silicium, avec la ramification les canaux de diameétre similaire au systéeme
vasculaire humain. Leur objectif était de simuler la perfusion sanguine au niveau de la
microvascularisation. Les courbes cinétiques ont été produites par l'introduction d'un
agent de contraste dans les canaux d'approvisionnement du fantdme. Alors que ce
fantdme semble étre prometteur, il y a plusieurs problemes qui limitent son application
a 1'évaluation des courbes cinétiques physiologiques. Malheureusement, alors que les
auteurs présentent leurs résultats pour le flux dans le fantéme, aucune courbe cinétique
n'est simulée ou autres estimations du comportement cinétique simulées n’ont été
produites. Cela signifie que le comportement réel du fantdme est inconnu, et il n'est pas
possible de comparer les mesures du fantdbme avec un comportement réel. De plus, les

86



courbes cinétiques sont produites sur une échelle de temps beaucoup plus courte
(environ 30 s) que les courbes physiologiques réelles.

Sur le méme principe, la société Shelley propose un fantome de perfusion compatible
IRM qui simule les échanges par un systeme de diffusion entre les deux compartiments
(voir voir Figure IV-2).

Figure IV-2. Fantome de perfusion compatible IRM, scanner et PET de ’entreprise Shelley.

D’autres méthodes de distribution comme les fibres semi-perméables permettent de
laisser passer une certaine taille de molécule. En paramétrant cette taille il est possible
de définir plusieurs types de tissu. Plusieurs entreprises commercialisent ce genre de
fantbme dont voici une liste non exhaustive, Fresenius Medical Care AG & Co. Bad
Homberg Allemagne, Baxter International Inc. Deerfield, Illinois Etats Unis, Spectrum
Laboratories Inc., Rancho Dominguez, Californie Etats Unis, FiberCell Systems Inc,,
Frederick, Maryland Etats Unis et d’autres. De plus I'apparition des fantdbmes multi-
fibres apporte plus de possibilités et de flexibilités a ces fantomes. Ces fantomes
apparaissent comme les plus physiologiquement valides tout en restant relativement
paramétrables. Cependant, les courbes ne sont pas connues a l’avance, ce qui restreint la
vérité terrain.

il. Les méthodes d’échantillonnages

Les méthodes d’échantillonnages ont pour objectif de créer des courbes de
rehaussement parfaitement connues. Le projet de Quantitative Imaging Biomarkers
Alliance (QIBA) organisé par la Société de Radiologie Nord Américaine(RSNA) en est le
parfait exemple (voir voir Figure IV-3), et soutenu par l'entreprise Magphan, leurs
méthodes consistent a faire passer des échantillons de solution plus ou moins diluée de
maniere séquentielle. Ainsi, on a une succession de valeurs constituant la courbe de
rehaussement. En maftrisant les échantillons, la courbe est connue et paramétrable. Les
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échantillons sont placés dans un systéme rotatif qui permet donc d’avoir plusieurs types
de comportements dans une méme séquence.

Figure IV-3. Image du projet QIBA, prototype vZ2.

Ces fantomes sont utilisés aussi bien pour la validation de méthode de traitement de
I'IRM dynamique que pour veérifier I'implémentation des algorithmes de conversion
intensité concentration. Effectivement, ces fantbmes ont une connaissance exacte des
échantillons présents et donc une vérité terrain plus précise. Cependant, d’'un point de
vue physiologique, ils ne sont pas valides car il n’y a ni la présence d'échanges ni la
cohérence spatiale entre les signaux et les tissus.

Les fantdbmes physiques sont soumis a certaines restrictions dues a leur utilisation :
comme les appareils se trouvent dans la machine d'imagerie durant I'examen, ils doivent
étre compatibles avec celles-ci. De méme, si le fantdme se focalise sur un mécanisme
biologique particulier, il ne pourra pas considérer I'aspect global. Le tableau [V-1 permet
d’avoir une vue d’ensemble des méthodes proposées pour les fantomes ainsi que les
spécificités.
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fantome type méthode vérité terrain remarques
Chai distribution bille connue pas de courbes
systeme

Ivancevic | distribution d'écoulement connue uniquement pour |'AlF
courbes sur 10s, uniqguement en

Ebrahimi | distribution ramification inconnue micro-vaisseaux

Shelley | distribution diffusion connue physiologiquement valide
physiologiquement valide et

fibres distribution fibres connue relativement paramétrable
physiologiqguement non valide,

QIBA échantillonnage |échantillonnage |connue paramétrable

Tableau 1V-1. Récapitulatif des différents fantémes physiques.

Les difficultés associées a |'utilisation de fantomes physiques représentant I’anatomie
humaine stimulent l'intérét pour les simulations numériques qui peuvent reproduire
approximativement (avec une précision acceptable) mathématiquement ou
statistiquement des conditions réelles.

2.2. Les fantomes numériques

Les fantobmes numériques, contrairement aux fantdmes physiques, ont plus de
liberté dii au fait qu'’ils ne sont pas contraints aux limitations techniques des matériaux.
Les fantébmes numériques n'ont cessé d’évoluer depuis les années 60, passant des
modeles anthropomorphiques, aux modeles rigides pour arriver aux modeles
déformables. Ils peuvent malgré tout se décomposer en trois classes : les modélisations
mathématiques, les études statistiques, et les méthodes hybrides.

Les modélisations mathématiques dressent des lois afin de représenter le
fonctionnement du métabolisme étudié par des équations.

Le QIBA a créé une simulation d'IRM dynamique sous forme d'une série dynamique
d’images recréant le protocole réel. Ces images sont constituées de plusieurs zones avec
les signaux issus des modeles pharmacocinétiques avec différentes valeurs de Krans et ve.
Une zone est réservée a la simulation de la fonction d’entrée artérielle. Si sur un point
théorique temporelle, la méthode est irréprochable ; d’'un point de vue physique elle n’a
pas volonté de simuler I'organe et donc de faire une simulation au plus proche d’'image
réelle. Cette méthode ne peut étre utilisée que dans un cadre de vérification. Ce type de
simulation se retrouve aussi dans d’autres travaux [Chao, 2013]. La figure IV-4
représente les simulations du QIBA et de Chao. On peut remarquer leurs similitudes :
une zone large réservée au signal artériel et des zones avec différentes valeurs des
parametres, plus évident sur la simulation de Chao car les parametres varient
linéairement dans la simulation du QIBA.
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Figure 1V-4 Simulation de QIBA (a gauche) et Chao (a droite).

Les études statistiques sont, en IRM dynamique limitées. Il n'y a pas de
corrélation entre les parametres pharmacocinétiques et le score de Gleason, qui
détermine la gravité de la tumeur, contrairement a la diffusion ou il existe une
corrélation avec le coefficient de diffusion apparent (ADC) issu des séquences de
diffusion.

Les méthodes hybrides quant a elles permettent d’avoir une connaissance de la
physiologie et ainsi d’avoir les atouts des fantomes physiques et de la modélisation
mathématique.
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Figure IV-5. Le modéle physique du cerveau de Shepp-Logan.

Le modele physique de Shepp-Logan (voir Figure IV-5) est régulierement utilisé comme
représentation du cerveau. Ce modele est schématique et ne peut étre considéré comme
physiologiquement valide.

Les simulations avec un modeéle physique anatomiquement valide sont rares. Certains
sont tout de méme a noter car faisant de grand effort dans ce domaine [Kotasidis, 2014].
Ce travail, bien que ne s’intéressant pas a I'IRM dynamique, est intéressant, car en plus
de la dimension temporelle et physique, il inclut la modélisation des mouvements
respiratoires du patient. La dimension physique est prise a partir de segmentation semi-
automatique des organes afin de générer un modele statistique. Le cycle respiratoire est
simulé par une déformation des images, plus précisément des mouvements sont
appliqués a chaque organe qui suivent un parcours prédéfini par I'étude statistique de
'étape de segmentation.

Notre méthodologie fait partie des méthodes hybrides intégrant a la fois la modélisation
mathématique des échanges de Tofts et la représentation physique de la prostate par un
atlas statistique validé.

3. Méthodologie

Dans cette application, nous cherchons a recréer des séquences dynamiques a
partir des parametres pharmacocinétique Kwans et ve. En faisant varier ces deux
parametres, nous pouvons générer différents types de tissus sains ou cancéreux. Nous
procédons en deux étapes : une étape temporelle qui va consister a définir le signal en
intensité a partir des parametres, et une étape spatiale qui va simuler la prostate et
localiser les différents types de tissus dans la prostate.
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3.1. Simulation temporelle

La simulation temporelle consiste a générer les signaux qui seront ensuite
intégrés dans un modele de la prostate.

Signal de concentration

Nos données d’entrées sont, dans ce cas, les parametres Kirans €t ve. Ceux-ci vont étre
incorporés au modele compartimental de Tofts vu au chapitre II que nous rappelons ici :

2
a; o _(ktrans t
Ct(t):Dktransz k—l(e mlt_e ( Ve )) 8
= e —mi
2
Cy(t) = DZ a; e ™Mt 9
i=1

Ou D, la dose de produit de contraste (PdC) injectée, est fixée a 0.1mmol/L. Keans €t Ve
permettent d’avoir différents signaux en fonction du type de tissu souhaité (figure IV-6).
Cela nous permet d’avoir un panel de tous les signaux DCE possibles.

Figure IV-6. Exemples de courbes normalisées pour différents Krans et ve.

Concernant la courbe de concentration plasmatique C,(t), les deux parties qui nous
intéressent sont la partie décroissante et la valeur de base; l'augmentation de la
concentration étant considérée comme trop rapide pour étre échantillonnée selon notre
pas temporel. La décroissance est obtenue par la modélisation du signal artériel de
Weinmann [Weinmann, 1984]; la valeur avant lintroduction du bolus est définie
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empiriquement a partir des observations sur les patients analysés précédemment au
chapitre IIL

Une fois les signaux en concentration acquis, il faut les transformer en intensité car les
images IRM sont en intensité.

Signal d’intensité

Pour convertir le signal de concentration en intensité nous allons utiliser les équations
données au chapitre Il que nous rappelons ici :

TR
| 1 — o~ Top ~ RLCOTR T
S(t) = m(t).sin (a) ==
1 - cos(a).e Tw O
TE
avec — o= — Ry.C(t).TE
m(t) = g.p.e Tzo 2
qui peut s’écrire m(t) = m.e = ReCOTE

Dans ces équations, nous connaissons C(t), que nous avons calculée précédemment, TR,
TE, R1, Rz et a, qui sont des parametres de I'IRM et du produit de contraste utilisé que
nous fixons aux valeurs réelles. Il reste a connaitre Tio comme dans l'application
d’analyse, mais aussi m. Il serait possible de fixer ces parametres pour simplifier la
simulation, mais nous avons choisi d’étre le plus réaliste possible. Dans cette optique,
T10 et m seront différents pour chaque tissu et une cartographie de ceux-ci sera générée.

3.2. Simulation spatiale

Comme les images DCE MR sont en 4 dimensions, représentant 1'évolution en
fonction du temps de l'intensité de chaque voxel, les courbes 1D obtenues
précédemment sont combinées a un modele 3D de la prostate, ProstateAtlas [Betrouni,
2012] (voir Figure IV-7), pour obtenir des images 4D.

93



v, 1 Rl

104"

¥

204

Figure IV-7. Modéle prostatique en 3 dimensions.

Afin de correspondre au protocole d'image IRM de perfusion de I'hdpital, ce modeéle
physique doit étre segmenté en 15 coupes comme le protocole de prévoit. Celle-ci sont
visible sur la figure IV-8.
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Figure IV-8. Différentes coupes de la prostate simulée.

La simulation de la prostate 4D obtenue est immergée dans un environnement avec des
artéres iliaques externes et obturatrices internes. L'emplacement des artéres est fixé
empiriquement (voir Figure IV-9).

Pour l'ajout des zones tumorales, l'interaction avec l'utilisateur est requise pour
délimiter la zone souhaitée sur les coupes de son choix. Ainsi, une grande liberté est
possible permettant la définition de plusieurs zones tumorales avec des parametres
différents autorisant également des extensions extra-prostatiques. Ce systéme permet
d’obtenir un panel de cas aussi varié que des cas réels. Un filtre passe-bas est appliqué
sur chaque image pour simuler 'effet de volume partiel observé sur les Images DCE
réelles. Le reste de I'image contenant les muscles, les os, la vessie, le rectum et autres
tissus qui ne nous intéressent pas dans le cadre du diagnostic du cancer de la prostate
peuvent étre importés depuis un examen réel afin d’étre fidele a la réalité.
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Figure IV-9. Coupe d’une simulation avec en gris la prostate saine, en rouge la prostate
tumorale, en vert les artéres iliaques externes et en bleue les artéres obturatrices internes.

L’interface graphique, visible sur la figure IV-10, a été congue en respectant I'ergonomie
et la simplicité d’utilisation. L'utilisateur peut spécifier facilement les caractéristiques de
I’AIF de méme pour les tissus ou il parametre leur forme, leur position, leur volume, leur
retard par rapport au bolus, leur niveau de bruit, ainsi que tous les parametres
définissant leur hémodynamique : Ktrans, ve, T10 et m. Il peut aussi choisir parmi les
différents types de tissus prédéfinis.
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Figure IV-10. A: Interface de l'outil de simulation de donnée d’IRM dynamique. B : Réglage
des parametres d’un tissu. C: Réglage des parametres de la fonction d’entrée artérielle

(AIF).

Les images finales sont enregistrées suivant le format DICOM spécifique aux images IRM.
Les positions temporelles sont, elles aussi, spécifiées dans ce format afin que les images
puissent étre utilisées par tous types d’outil d’analyse.

97



500

450

400

350 |

Intensity

300

250

200 F

150
o

L L L L L L .
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Time (Sec)

Figure 1V-10. A gauche: courbe temps intensité pour l'artere (en bleue), un tissu cancéreux
(en rouge), et un tissu sain (en vert). A droite: Image IRM simulée combinant les
simulations temporelles et le modele 3D.

Ces simulations ont servi en premier lieu a vérifier que l'outil d’analyse fonctionnait
correctement. Les données de simulation sont disponibles sur le site
« http://www.medataweb.u703.net/index.php?option=com_content&view=article&id=
3:prostateweb&catid=9&Itemid=101 ».

4. Conclusion

La construction et l'utilisation de fantdomes présentent l'avantage de fournir la
vérité terrain pour optimiser, controler ou valider des différentes procédures selon
I'image. Dans ce chapitre, nous avons présenté les différents types de fantomes existant
en IRM et plus particulierement en IRM dynamique : physique et numérique, ainsi que
leurs déclinaisons.

Due principalement a sa caractéristique temporelle et aux phénomeénes d’échanges, les
fantomes physiques ont généralement une faible paramétrisation. Les fantdomes utilisant
les méthodes d’échantillonnage compensent cette faiblesse au détriment d’'un modele
physiologique non valide.

La plateforme « open source » que nous présentons contient un outil dédié pour simuler
la prise de contraste dynamique de la prostate en IRM apres injection. Elle combine la
simulation spatiale et temporelle pour générer des images 4D, utilisables par les outils
d'analyse pharmacocinétique. La plateforme fournit également les différentes cartes
paramétriques. Tel que recommandé par le groupe technique QIBA-RSNA, le simulateur
temporel met en ceuvre le modele de Toft. Cependant, comme c’est une plateforme
« open source », d'autres modeéles pourraient y étre inclus. En outre, d'autres modeles de
tissus peuvent étre ajoutés pour permettre la modélisation de tissus spécifiques tels que
des kystes ou des tumeurs de différents grades. Les signaux de temps-intensité générés
sont placés dans un modele 3D représenté par un atlas statistique de la prostate pour
obtenir la séquence d’'images dynamiques. Bien que les images ne présentent pas tous
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les types de signaux observés sur des images réelles, elles peuvent étre utilisées pour
effectuer des validations de processus, et des comparaisons. C’est justement sur ces
données que nous avons évalué la méthode que nous développons dans le chapitre
suivant. Dans celui-ci, les courbes de rehaussement de chaque voxel sont comparées
suivant leur allure puis classées. La segmentation de l'image qui en découle est
comparée a la vérité terrain
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V.

Classification spectrale pour Ila
segmentation des zones hyper-
vascularisées en IRM dynamique

1. Introduction

L'analyse quantitative est un processus complexe en plusieurs étapes, et malgré
le soin appliqué pour chacune d’entre elles, des biais peuvent persister. D’autant que les
modeles sont limités par la résolution temporelle. De plus les parametres quantitatifs
ont une plage de données continue ce qui rend difficile la définition d'un seuil pour la
segmentation des zones tumorales.

Pour surmonter les limites des méthodes quantitatives, les techniques d'analyse de
données ont été étudiées pour interpréter l'information [Chen Li, 2011] (analyse
typologique des courbes de signaux dans les ensembles de données de perfusion DCE-
MRI). En effet, des résultats prometteurs ont été obtenus sans aucune connaissance
préalable de la vascularisation du tissu sous-jacent et de la fonction d'entrée artérielle.
Aucune hypothese sur la distribution des données, modele pharmacocinétique, ou
modele de la fonction d'entrée artérielle ne pourraient étre établis. Dans ces approches,
le but est de regrouper les voxels dans des ensembles homogenes partageant les mémes
propriétés. Chaque voxel est toujours représenté par une courbe temps-intensité. Bien
que ces courbes présentent des formes similaires, leurs évolutions et les amplitudes
dépendent des tissus dont elles sont issues.

Parmi les techniques utilisées, il y a l'analyse en composantes indépendantes (ICA).
L’ICA a été employée dans des études récentes [Wu, 2007, Mehrabian, 2013]. En effet,
Wu et Liu [Wu, 2007] ont appliqué la méthode a 1'évaluation de la perfusion cérébrale,
dans leur analyse les données sont considérées comme une association des
comportements hémodynamiques du cerveau et des perturbations externes
(mouvements de téte, pulsations physiologiques, et le bruit). Par conséquent, en
supposant que l'indépendance spatiale des motifs hémodynamiques et des procédés
artificiels, I'ICA peut étre utilisée pour séparer des signaux et révéler des anomalies
hémodynamiques du cerveau. D'autre part, Mehrabian et al. [Mehrabian, 2013] ont
développé une technique ICA complexe adaptative pour distinguer les signaux
extravasculaires et extracellulaires. Cette méthode a été utilisée pour la classification de
ces signaux temps-intensité DCE-MRI pour 'aide au diagnostic du cancer de la prostate.
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En outre, Chen et al. [Chen Li, 2011] ont introduit une approche probabiliste ou I'analyse
compartimentale a été combinée a l'analyse convexe afin de déterminer les effets de
volume partiel, résultant du mélange de signaux de différents compartiments dans le
méme voxel. La méthode utilisée est paramétrique et suppose une distribution
gaussienne des courbes de signaux.

Plus récemment, Agner et al. [Agner, 2013] ont introduit une technique de contours
actifs en DCE-MRI. Ils ont utilisé cette approche non-linéaire pour effectuer une
réduction de dimension et conduire a la segmentation des lésions du sein.

Dans ce chapitre, nous étudions 1'utilisation d'une approche basée sur les graphes, la
classification spectrale, pour analyser les signaux temps-intensité DCE-MRIL
Contrairement aux méthodes paramétriques, les méthodes fondées sur les graphes sont
non-paramétriques, dans le sens qu’elles ne nécessitent pas d'hypothéses a priori sur la
taille, la forme, ou la distribution des classes [Jia, 2014]. Notre approche globale est
composée de deux étapes : classification et interprétation. L'étape de classification
implique lintégration des courbes dans un espace ou elles seront linéairement
séparables en différentes classes homogenes. D'autre part, 1'étape d'interprétation est
utilisée pour organiser les classes selon leur vascularisation en comparant la
vascularisation moyenne au signal de référence issu de l'artére. Cette stratégie
d'interprétation se justifie sur l'hypothese que l'angiogenése tumorale représente un
des facteurs principaux qui détermine la croissance et la propagation de la tumeur ainsi
qu'une augmentation de la perméabilité capillaire.

Dans les sections suivantes, nous présentons les notions de la classification non
supervisée, puis nous nous focalisons sur la classification spectrale. Celle-ci est basée sur
la théorie des graphes et se déroule en trois temps: prétraitement, représentation
spectrale et classification. Cette méthode sera ensuite appliquée a deux types de
données : des données simulées, décrites dans le chapitre IV et des données réelles, déja
utilisées dans le chapitre IIl. Enfin, nous terminons avec une discussion des
performances et des limites de la méthode.

2. Classification non supervisée

D'une maniere géneérale, 1'objectif de la classification non supervisée est de rechercher
dans un ensemble de points, des groupes naturels (appelés classes) tels que les points
d'un méme groupe sont les plus similaires entre eux alors que les points appartenant a
des groupes différents sont les moins similaires les uns des autres. Il existe un grand
nombre d'approches de classification non supervisée. Celles-ci se distinguent par les
hypotheéses implicites sur les propriétés des classes :
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- Classes tres éloignées. Une classe est un ensemble de points proches entre eux et
distants de tout point des autres classes. En fait, cette hypothése n'est satisfaite que
lorsque les classes sont tres éloignées les unes des autres.

- Classes basées prototypes. Une classe est un ensemble de points plus proches du
prototype qui définit la classe que tout prototype d'une autre classe. Le prototype de
classe peut étre le centre des points de la classe ou le médoide c'est-a-dire le point le
plus représentatif de la classe. Exemple d'algorithmes : k-means, k-medoids.

- Classes basées densités. Une classe est une région dense en points et qui est entourée
par une zone de faible densité. Exemple d'algorithmes : mélange de densités
gaussiennes, recherche de modes.

- Classes basées graphes. Une classe est un ensemble de points reliés les uns aux
autres. Les points de données sont représentés sous forme de graphe, ou les noeuds
sont les points et les liaisons représentent des connexions entre les points. Exemple :
la classification spectrale, la partition de graphe.

Dans la suite nous traitons de la classification non supervisée basée graphe par
application de la classification spectrale.

3. Classification spectrale

Le probleme de la segmentation d'images DCE MRI est considéré sous l'angle de
la classification non supervisée. Il s'agit de grouper les voxels en groupes homogenes
partageant les mémes propriétés. Chaque voxel est représenté par une courbe temps-
intensité obtenue en convertissant chaque voxel de la séquence en un vecteur signal.
L'évolution des courbes et leur amplitude dépendent du type de tissu. La base de
données est donc composée de courbes temps-intensités {x,, ...,X;, ..., X,}, obtenues en
convertissant chaque voxel de la séquence en un vecteur ligne noté
X; = (X1, ) Xits -, Xim) |, OU N est le nombre total de voxels et m représente le nombre
d'images obtenues.

La classification spectrale s'appuie sur la théorie des graphes et la théorie des matrices.
Les avantages de cette méthode sont ses performances a classer des données de formes
diverses, notamment convexes, ses bases théoriques solides et ses applications récentes
avec succes dans les domaines du signal et de I'image. La classification spectrale tire son
nom du spectre, ensemble des valeurs propres de la matrice Laplacienne du graphe
extraite de la matrice de similarité des données. Les propriétés des vecteurs et valeurs
propres de la matrice Laplacienne jouent un réle fondamental dans la détermination de
'espace de projection dans lequel les données sont plus facilement séparables.

Rappelons, dans la suite, quelques notions de la théorie des graphes nécessaires a la
compréhension de la classification spectrale.
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3.1. Quelques notions sur la théorie des graphes

La classification non supervisée a base de graphes consiste a associer un graphe G
(V, E, W) al'ensemble des points données X = {x;, ..., x,} de telle sorte qu'a chaque point
x; de X correspond un nceud v; de l'ensemble des nceuds V = {v,,...,v,} et qu'a la
similarité w;j; entre tout couple de points (x;,x;) correspond le poids de la connexion
entre le couple de nceuds (vi,vj) € E c VxV correspondant. On définit la matrice de
similarit¢ W du graphe par son terme général w;, W = (Wij). La matrice W est
considérée symétrique. Nous donnons plus loin des exemples de poids correspondant
aux similarités entre couples de points.

On se place dans le contexte de graphe simple (sans boucles) non orienté et pondéré. On
considere d'abord le cas de la partition d'un graphe en deux groupes de nceuds A et B et
on introduit les notions suivantes :

— degréd;d'unnoeudv;: d; = Yjeyw;j

la matrice degré d'un graphe est une matrice diagonale définie par :
D= di=d; pouri = 1,..,N
_{dl]=d]l= 0 pouri :/:]
— volume d'un ensemble A: vol(A) = Yicad;; idem vol(B) = Y jcpd;

— coupe d'un graphe en A et B disjoints ounon:  cut(4,B) = Yica jep Wij

— coupe normalisée : ncut(4,B) = cut(A,B) (voll(A) + voll(B))

— la Laplacienne d'un graphe est une matrice de la forme : L=D-W

— D est la matrice degré et W est la matrice de similarité. Notons que la matrice
Laplacienne L admet une valeur propre nulle dont le vecteur propre est le
vecteur 1 de composantes 1.

L'objectif de la coupe de graphe est de chercher les groupes A et B tels que les poids des
connexions entre A et B soient minimum et que leurs volumes soient maximum. Il s'agit
donc de chercher A et B tels que ncut(A, B) soit minimale :

1
ol T vol(B)

min ncut(A,B) = min cut(A, B)( 35

Notons qu'il existe différents types de critéres de coupe de graphes dans la littérature :
min-cut, ratio-cut, min-max cut, etc. Le critere ncut est le plus adapté au probleme de
classification.
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Relation entre la coupe normalisée et la

.
matrice Laplacienne d'un graphe

Il existe une relation entre le critéere de coupe de graphe normalisée et la matrice
.,upy)T indicateur

Laplacienne du graphe. En effet, considérons le vecteur u = (uy,
d'appartenance des points (ou nceuds) aux classes A et B avec :

ol six; €A
u; = .
= vol(®) six; eB

La relation suivante reliant le Laplacien et le critere de coupe de graphes peut étre

facilement démontrée :

u Lu = 1 t(A B L + L 36
wDu 2 WA B T iy
En effet :
T _ _ 1 1
- u'Du = Zi diu ZLEA vol(A)2 ZLEB vol(B)2 - vol(4) + Vo l(B) ; car ZleAd - UOZ(A)

D’apres von Luxburg [Luxburg, 2007]:

1
ul'lu = uT(D —W)u = = i wij (U — u;)?

En effet,
u'lu = u"(D —W)u= u"Du—u"Wu

1
=— (Xidaf — 2% jwiwuy + X dgu?)

1 2
= 2 2 wij(u; — uy)
£ AT (i S ?
5 «ieA,jeB Wij \ poi(a) T vol(B)
L \2
= _Cut(A B) (vol(A) vol(B))
- Le critére ncutdevient :

1 2
uTLu cut(4, B)(vol(A) vol(B))

1
uTou 2 ( 1 1 )
vol (A) vol(B)

uTLu 1
o _C t(A B)( ol(A) vol(B))

uTbu
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uTLu
uTbu

= %ncut(A, B)

La minimisation de ncut devient:

Tru

. . u
min, g ncut(4, B) = min, Tpu

La recherche de A et B qui minimisent ncut se résout en rendant le vecteur
d'appartenance u continu (solution relaxée). C'est un probléme d'optimisation sous la
forme :

uTrLu

min —
u u'Du

La solution triviale est le vecteur 1 dont les composantes sont des 1 et correspond a la
valeur propre nulle. Les vecteurs u doivent donc vérifier : u’ D1 = 0.

Ce probléme a pour équivalent, obtenu en normalisant le dénominateur :
min u Lu sous la contrainte : u"Du =1
avec u vecteur non nul vérifiant u"D1 = 0

Le vecteur u solution non triviale est le second plus petit vecteur propre du systeme de
valeurs propres généralisées :

Lu = ADu

Le vecteur u étant continu, il suffit de seuiller u par rapport a 0 pour obtenir les
affectations des points aux classes A et B : x;e Asiu; = 0 etx;e Bsiu; <O0.

On peut noter que les composantes u; de u ne sont autres que les projections des points
x; sur l'axe u. Ces projections vérifient :

ullu = ¥ ;wi;(w —wy)?

La minimisation de uTLu revient donc a rechercher les composantes du vecteur u de
telle sorte que les couples de projections les plus proches sur cet axe, vérifiant donc
(u; — u]-)2 minimum, représentent des couples de points (xj, ;) les plus similaires dans

I'espace d'entrée ayant donc un poids wj; maximum et vice versa.

D'une maniére générale, la partition d'un graphe en k groupes, {A,,..., Ay} revient a
minimiser le critere de coupe normalisée défini par :

K _
Cut(Ai,Al')
(A = Y )
=1
avec A; est I'ensemble de noeuds complément de I'ensemble A; dans V. La solution
générale est aussi un probleme d'optimisation de la forme :

105



miny trace( UTLU) sous la contrainte : UTDU = |

Ce qui conduit a rechercher les k vecteurs propres associés aux k plus petites valeurs
propres non nulles. Les projections dans l'espace spectral engendré par les k vecteurs
propres constituent une image des points donnés. Il suffit de classer ces projections par
un simple algorithme comme les k-means et ensuite de classer les points donnés selon
les classes d'affectation de leurs projections.

il. Algorithmes de classification spectrale

Plusieurs algorithmes de classification spectrale existent. Les algorithmes de
classification spectrale sont généralement constitués des trois étapes de base suivantes :

— Prétraitement:
o Construction du graphe G(V,E) représentant les données
o Création de la matrice de similarité W
— Représentation dans l'espace spectral :
o Elaboration de la matrice Laplacienne du graphe L
o Calcul des valeurs propres (spectre) et vecteurs propres de la matrice
Laplacienne L.
o Projection de chaque point dans l'espace spectral basé sur les vecteurs
propres retenus.
— Classification :
o Application de K-means dans l'espace spectral pour classer l'image des
données dans l'espace spectral
o Affectation de chaque point dans I'’espace d’origine a la classe.

Les étapes de l'algorithme de classification spectrale sont résumées dans le schéma
suivant:

° °
o. . - .).\:. -

Données Graphe Matrice Laplacienne Valeurs -

s Post-trait.
X G(V, E, W} similarité L=D-W vecteurs

Figure V-1. Schéma des étapes de l'algorithme de classification spectrale.
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Algorithme de Shi et Malik

La méthode proposée par Shi et Malik [Shi and Malik, 2000] s’appuie sur une résolution
récursive de bi-partitionnement. Pour cela, les auteurs extraient le second plus petit
vecteur propre de la matrice Laplacienne normalisée symétrique puis séparent les
points en deux sous-ensembles A et B. A l'itération suivante, ils extraient le second
vecteur propre de la matrice Laplacienne normalisée symétrique construite grace aux
similarités calculées entre les points d'un méme groupe (A ou B), puis partitionnent a
nouveau les points.

L’algorithme, résumé ci-dessous, converge quand le nombre de groupes souhaité est
atteint ou quand la valeur de la coupe est supérieure a un seuil fixé par I'utilisateur.

Algorithme
Pré-traitement
1. Construire le graphe de données G(V,E,W).
2. Construire la matrice de degrés D
Représentation spectrale
3. Calculer la matrice Laplacienne normalisée symétrique
4. Extraire le second plus petit vecteur propre z; de la matrice normalisée
symétrique.
Partitionnement

5. Ranger les éléments de D~ %22 par ordre décroissant.

6. Partitionner le graphe G(V,E,W) en deux sous-ensembles selon les valeurs des
éléments de u.
Récursivité

7. Répéter les étapes 1 a 6 sur chaque groupe de point restant jusqu’a obtenir K
groupes.

Algorithme de von Luxburg

von Luxburg définit K vecteurs indicateursf;tel que fi = (fix, -, fyx) OU fix = J%c)
k

Ces vecteurs sont répertoriés dans les colonnes de la matrice F.

Le probleme s’exprime sous la forme :
K

min J(4;, ..., Ag) = minz zl Lz,
z zZ =
F=D"12Z7
FTDF =1

Ce probleme est résolu en utilisant les K premiers vecteurs propres de la matrice
Laplacienne qui minimisent le critére. Ils permettent d’estimer les K vecteurs
indicateurs. L’objectif est de trouver des valeurs discretes pour ces vecteurs indicateurs.
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L’extraction du spectre est suivie d'une étape de classification des points qui

1
représentent les lignesde F = D™ 2Z.

Algorithme
Pré-traitement
1. Construire le graphe de données G(V,E,W)
2. Construire la matrice de degrés D
Représentation spectrale
3. Calculer la matrice Laplacienne normalisée symétrique
4. Extraire les K plus petits vecteurs propres
5. Construire la matrice Z
Partitionnement
6. Appliquer un algorithme de partitionnement sur les lignes de la matrice F

La phase de prétraitement de la classification spectrale se résume ici a la constitution du
graphe et de sa matrice de similarité.

3.2. Prétraitement

La phase de prétraitement de la classification spectrale consiste en
I'établissement du graphe correspondant aux données. Les courbes temps/intensité,
vont devenir les nceuds d'un graphe connecté et la similarité entre deux nceuds est le
poids de I'arc de connexion qui les lie.

Construction du graphe représentant les données

On s'intéresse aux graphes non orientés, simples et pondérés avec des variantes :

- Graphes complétement connectés, ou tous les nceuds sont connectés entre
eux.

- Graphes de voisinage ¢, qui connectent un nceud a ses voisins si les points sont
dans I'hypersphere de rayon e.

- Graphes K plus proches voisins (K-ppv), les nceuds sont connectés aux nceuds

k-ppv.

Ces graphes sont représentés sur la Figure V-2.
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2

vg Y v
AN
“3 " 0/—\& £
o Vg L
Graphe totalement Graphe Graphe K-ppv
connecté e-voisinage (K=2)

Figure V-2. Exemple de construction de graphes.

A partir du graphe, on peut associer la matrice de similarité.

Création de la matrice de similarité

La matrice de similarité W permet de définir le degré de ressemblance entre les nceuds
de I'ensemble V. Les fonctions de similarité sont basées sur les distances (par exemple :
Tchebychev, Manhattan, euclidienne, Minkowski), mais contrairement a la mesure de
distance qui prend des valeurs entre zéro et 'infini, la mesure de similarité permet de
fournir des valeurs entre 0 et 1, qui sont plus faciles a interpréter.

- La similarité inverse de distance Euclidienne est définie par :
1

W, =—
Y 1 + dz(Xi, X])
Kunegis et al [Kunegis, 2008] introduisent un parametre de dispersion o permettant de

prendre en compte la dispersion locale des données, et noté ¢* :
1

14 dz(xiz, X]-)
o

Wij =

Cette mesure de similarité permet alors d’obtenir un maximum global borné a 1 pour
une distance nulle. Elle est fréquemment utilisée dans le domaine de la classification de
documents.

- La similarité cosinus permet de mesurer la similarité entre deux vecteurs (x;,x;), en
calculant I'angle entre ces derniers :
|x". x|
1 ||l

Plus I'angle entre ces vecteurs est faible, plus les points associés sont similaires. Cette

wij = |cos(x;,x;)| =

fonction de similarité est utilisée aussi en exploration et analyse de contenu de
documents.
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L’'inconvénient majeur de ce type de similarité réside dans le fait que la direction
dans laquelle est projeté chaque point prend plus d'importance que I'amplitude des
valeurs de chacun de ses attributs.

- La similarité Gaussienne est la plus couramment utilisée dans le domaine de la
classification. L'importance relative des valeurs des attributs, mais également les
relations de voisinage entre points-données sont des facteurs essentiels a la mesure
de similarités entre points. Cette fonction est définie par:

2
W;j = exp (— w>
o
Avec o étant un parametre de dispersion (ou parametre d’échelle) permettant de
prendre en compte la dispersion locale des données, et d(xi,xj) une fonction de
distance (souvent, la distance euclidienne) entre x; et x;. Contrairement a la
similarité basée sur l'inverse de la distance euclidienne au carré, cette fonction
diminue de maniere exponentielle lorsque les distances sont importantes, ce qui
permet d’obtenir un poids proche de 1 pour des points tres similaires [Kunegis,

2008]. Le parameétre de dispersion o est généralement fixé par I'utilisateur.

Cependant, il existe des méthodes de calcul automatique de o telle que celle

proposée dans [Zelnik-Manor, 2004].

- La similarité Gaussienne adaptée localement, appelée self-tuning par [Zelnik-Manor,
2004], consiste, au lieu d'un paramétre o unique pour l'ensemble des données, a
adapter ce parametre a la structure locale de chaque couple de données :

o = 0,0}
Il s'agit d'approximer la dispersion o; au voisinage d'un point X; par la distance de ce
point a son réme voisin Xy :
o; = d(Xj, Xr(j))
La sélection du rang r est indépendante du facteur échelle et est souvent choisie entre 7 et 10.
D'ou, pour chaque paire de points (X;, X;), le poids de la connexion wij; est donné par :

1
Wij = exp (— Zo_io_j d2 (Xi,XJ‘)> 37

Dans ce sens, la similarité des couples de points est ajustée a la dispersion du voisinage des
données

Une fois la matrice de similarité déterminée, on calcule la matrice Laplacienne du
graphe, étape intermédiaire a la représentation dans I’espace spectral des données.
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3.3. Représentation spectrale

La matrice Laplacienne joue un réle fondamental dans la classification car ce sont
ses vecteurs propres associés a ses valeurs propres (son spectre) pertinents qui
définissent I'espace de projection dit espace spectral.

I.  Matrice laplacienne

La phase de représentation spectrale consiste en la construction de la matrice
Laplacienne du graphe a partir de la matrice de similarité. Il existe plusieurs types de
matrices Laplaciennes dans la littérature :

Matrice Laplacienne non normalisée

La matrice Laplacienne non normalisée est une combinaison linéaire de la matrice de
similarité W et de la matrice de degrés D. Elle est définie comme suit :

L=D-W

Nous pouvons remarquer que la matrice L. non normalisée ne dépend pas des éléments
sur la diagonale de la matrice de similarités W. En effet, les valeurs d’auto-similarité
(c'est-a-dire la similarité d’'un objet avec lui-méme) ne modifient pas la matrice
Laplacienne L. Ainsi, toute autre matrice de similarités composée de valeurs hors
diagonale, égales a celles de W, permet d’obtenir la méme solution que la matrice L.

Matrice Laplacienne normalisée asymétrique
La matrice Laplacienne normalisée asymétrique est définie par :
Ly =1—-D7w
Elle est issue de la méthode de la marche aléatoire de Markov [Meila, 2000].
Matrice Laplacienne normalisée symétrique

La matrice Laplacienne normalisée symétrique est définie par Shi et Malik [Shi and
Malik, 2000] :

11
Ly=1-D2WD2

Ces matrices Laplaciennes ont des caractéristiques communes : les matrices sont semi-
définies positives, 0 est une valeur propre de ces matrices associée a leur vecteur propre
unitaire respectif.
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3.4. Classification

Les méthodes de classification spectrale utilisent un algorithme de classification
non supervisée des projections des points données dans 'espace spectral défini par les
vecteurs propres de la matrice Laplacienne. Généralement, cette étape consiste en
I'application de la méthode des K-means. L'initialisation peut étre aléatoire ou guidée.

D’autres méthodes alternatives peuvent étre utilisées: K-means floue, K-médian ou
mélanges de densités.

I.  Recherche automatique du nombre des classes

La principale difficulté dans les algorithmes de classification spectrale est
l'estimation du nombre de classes.

Analyse des valeurs propres

L’analyse des valeurs propres est couramment utilisée pour estimer le nombre de
classes. Ng et al. [Ng, 2002] ont montré que, dans le cas idéal ou les classes sont tres
distantes les unes des autres, il est possible de générer la matrice de similarités sous
forme de matrice en blocs. La plus petite valeur propre de la matrice Laplacienne bloc-
diagonale est une valeur propre nulle, qui se répéte avec une multiplicité égale au
nombre de classes désirées. Cela implique qu'’il est possible d’estimer facilement ce
nombre en comptant le nombre de valeurs propres nulles.

Cependant, ce processus d’estimation n’est rendu possible que par le fait qu'il s’agit d’'un
cas idéal ou les classes sont compactes et tres distantes les unes des autres. En effet, si
des classes se chevauchent, les K premieres valeurs propres ne sont plus toutes nulles.

Une alternative est alors proposée par Shortreed et Meila [Shortreed, 2005] et reprise
par von Luxburg dans [Luxburg, 2007]). Elle consiste a ordonner par ordre les valeurs
propres et a rechercher une différence importante entre valeurs propres successives,
cette différence est appelée gap. Le calcul du gap est donc défini comme :

gap(i) = |2; — Aj44]
Le nombre de classes est estimé en recherchant :

k = argmax gap(i)
l
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Cependant, si le gap maximum est relativement faible, il devient difficile d'évaluer avec
précision le nombre de classes. En effet si la répartition des valeurs propres ne présente
pas de « saut » net, I'estimation du nombre de classes s’avere difficile et peu pertinent.

Modularité

Dans [White and Smyth, 2005] a été proposée une méthode automatisée pour
déterminer le nombre de classes basée sur la notion de modularité dans le domaine des
réseaux sociaux introduite par Newman et Girvan [Newman and Girvan, 2004]. Cette
approche emploie un concept graphique pour identifier les classes. Leur fonction de
modularité mod peut étre définie comme [White and Smyth, 2005] :

g Zk 1 [cut(A; A) (cut(Ai,V)>2
MOE= 24l | cut(v, vy~ \eut(v, v)
Dans cette équation, |4;| est le cardinal de A;, cut(A;,A;) mesure la somme des poids
(sur les arcs de liaison) intra-classes, alors que cut(4;, V) mesure la somme des poids de
tous les arcs de liaison attachés a la classe A;, et cut(V, V) mesure la somme de tous les

poids du graphe. La fonction de modularité est calculée en fonction du nombre de
classes, la valeur maximale donne une estimation du nombre de classes.

La modularité mesure I'écart entre la probabilité des connexions du graphe dont les
noeuds sont dans les mémes classes (probabilité des connexions intra-classes) et la
probabilité que les connexions soient aléatoires entre les nceuds du méme graphe.

Plus récemment, Yu et Ding [Yu and Ding, 2010], ont proposé de résoudre le
regroupement de modularité via coupe normalisée en utilisant la fonction objective:

cut(A;, 4;) cut(4;,V) 2
cut(V,V) (cut(V, V))

k 1
d = Z
o =1 cut(A; V)

La relation entre le critere de modularité normalisé et le critére de coupe normalisé a
été démontrée dans [Yu and Ding, 2010] :

1
nmod = W (k—1 — ncut)
La technique de détermination automatique du nombre de classes la plus adéquate pour
un probléme de partitionnement réel, semble donc étre celle proposée par Yu et Ding,
c’'est-a-dire celle basée sur le calcul de la fonction de modularité normalisée. Pour nos
expérimentations, nous choisissons donc d’appliquer cette méthode, mais également
celle basée sur le calcul du gap [Shortreed, 2005] afin de comparer les résultats obtenus.
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4. Application a la classification des signaux
d'intensité

Nos données, c'est-a-dire les courbes associées aux voxels des images, présentent
des caractéristiques différentes en fonction de la nature des tissus qu’elles représentent.
C’est a partir de cette observation que I'idée d’utiliser la similarité entre ces courbes puis
la classification spectrale est née. En effet, les courbes qui sont de nature identique ont
des allures similaires; a I'inverse des courbes différentes représentent des tissus eux
aussi différents. L’application de la classification spectrale est donc tout a fait pertinente.

Une fois les courbes représentées dans I'espace spectral il devient aisé de les classer.
Pour les labelliser, une étape supplémentaire est nécessaire. En effet, pour définir les
degrés de vascularisation des classes identifiées, nous comparons celles-ci a une
référence, en 'occurrence une artere (voir Figure V-3).

Etape 1 : classification Etape2 : détection de l'artere

=

temps

& temps

ROI Représentation
spectrale
-

intensité

intensité

 temps

3

‘ == Labellisation B

intensité

~ temps ROI Segmentée

Figure V-3. Schématisation de la méthode. Les fleches indiquent les étapes de traitement.
L'étape de classification (a gauche) est effectuée une fois les courbes extraites puis
projetées dans l'espace de représentation. La détection de l'artere (a droite) permet la
labellisation et la validation des résultats de la premiere étape.

Notre graphe est de type non orienté et totalement connecté, c'est-a-dire que tous les
éléments sont connectés entre eux et que ces connexions sont symétriques. Il reste
néanmoins certains parametres a déterminer.

114



4.1. Paramétrisation

Une région d'intérét (ROI), entourant le tissu a analyser, est sélectionnée par des
experts ayant une connaissance de l'anatomie prostatique. Dans la pratique clinique,
I'analyse quantitative de ces images est le plus souvent effectuée a la suite d'une analyse
visuelle préliminaire afin de détecter les régions d'absorption d'agent de contraste.

I.  Prétraitement des données

Avant la création du graphe et de la matrice de similarités, une étape de prétraitement
est appliquée aux données pour faciliter la classification par la suite. En effet, le signal
présente trois caractéristiques qui pourraient interférer avec le processus de
classification: l'arrivée retardée du bolus, l'intensité, et le bruit. Afin d'enregistrer
correctement l'arrivée du bolus dans le corps, l'acquisition IRM est lancée avant
I'injection de l'agent de contraste. Il semble évident que les images acquises avant
l'injection ne peuvent pas fournir des informations sur la perfusion tissulaire.

Le premier prétraitement consiste a détecter le pic de l'agent de contraste quand il
arrive dans la zone d'étude pour ensuite retirer les images ne comportant pas
d’information pertinente.

La seconde étape vise a réduire les effets d'amplitude. Pour cela, la normalisation
suivante a été appliquée:

Xjr — min(x;)

Xjt =
"7 max(x;) — min(x;)

L'étape finale de prétraitement a pour but de réduire le bruit sans dénaturer la position

ou 'amplitude du pic d’intensité. Ici, un filtre de lissage par moyenne mobile sur fenétre

glissante de taille 3 a été appliquée apres 'arrivé du pic.

Le choix de ce filtre est justifié par le fait que l'analyse porte sur les allures des courbes
et il est important de prendre en considération le phénomeéne physiologique sous-jacent.
En outre, ce genre de filtre s'est avéré tres efficace pour faire face aux signaux IRM
[Chen Li, 2011, Cinotti L, 1991]. Dans une étude comparative par Kruggel et al. [Kruggel,
1999], différents filtres de lissage ont été testés et évalués sur les signaux temporels de
I'IRM fonctionnelle. L'une des conclusions est que le filtre a moyenne mobile présente
des résultats compétitifs. Ces résultats correspondent a ceux de notre propre
comparatif.

Afin de mettre en évidence |'efficacité de la moyenne mobile, nous avons réalisé 1'étude
suivante. Nous avons considéré le plus difficile des cas en fonction des résultats obtenus
et nous avons appliqué deux autres techniques de lissage: polynomiale et la méthode de
Savistzky Golay. Ces techniques sont considérées comme étant plus sophistiquées que la
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moyenne mobile. Le dernier filtre est basé sur les fonctions dérivées successives sur une
fenétre définie.

La Figure V-4 ci-dessous montre une comparaison entre ces méthodes sur les résultats
finaux de classification spectrale. Le filtre de méthode de moyenne mobile présente au
moins les mémes performances conformément a I'analyse qu’avait faite Kruggel.

1.00

0.90
0.80

0.70

0.60 .
M Polynomiale

0.50 R .
m fenétre glissante

0.40 .
Savitzky Golay
0.30
0.20

0.10

f mesure sensibilité specificité

Figure V-4. Comparaison des performances de la classification sur des signaux lissés par
différentes méthodes.

ii. Réglage du parameétre de dispersion o de la
matrice de similarité

La similarité Gaussienne est actuellement la fonction de similarité la plus utilisée
dans le domaine de la classification. Le réglage de son parametre de dispersion o,
permettant de prendre en compte la dispersion locale des données, est souvent négligé
dans la description des algorithmes de classification spectrale. Cependant, des valeurs
différentes de o peuvent conduire a des résultats de partitionnement tres variés.

Le réglage de ce parametre o est la plupart du temps, effectué manuellement. Pourtant,
Ng et al. [Ng, 2002] suggerent de sélectionner une valeur automatiquement, en
exécutant I'algorithme de classification spectrale pour une gamme donnée de valeurs de
o. La valeur optimale est alors sélectionnée comme étant celle qui fournit des groupes
ayant la plus faible distorsion (en terme de stabilité) dans l'espace spectral de
représentation. Cependant, il est aisé de montrer que cette technique est tres coliteuse
en temps, et est fonction du nombre de valeurs de o a tester. De plus, la gamme de
valeurs est construite manuellement et des données incluant des groupes ayant des
dispersions locales différentes engendrent des valeurs de o différentes.
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Zelnik-Manor et Perona [Zelnik-Manor, 2004] proposent un processus de réglage de o
en calculant, non pas un seul et unique parametre de dispersion pour '’ensemble des
données, mais un parametre o; pour chaque point x; qui exprime la dispersion locale
autour de ce point. La distance du point x; au point x; peut alors étre vue comme étant
égale a d(x;,x)/0;. Inversement, la distance du point x; au point x; s'écrit d(x;, x;)/0;.
Cependant, les parametres o; et oj représentent les dispersions locale au voisinage de x;

et x;. Zelnik-Manor et Perona proposent de calculer la distance :

d(Xi,X]‘) X d(X]‘,Xi)
0;0j

dz(Xi, X]) =

La valeur de la similarité entre x; et x;, en utilisant le noyau gaussien, est alors définie

comme suit :

Wi = exp ——dZ(Xi’ Xj)
Y 20,0;

A ce stade, il est nécessaire de sélectionner une valeur spécifique du parametre de

dispersion pour chaque point. Pour cela, les auteurs étudient les statistiques locales du

voisinage du point x;, et proposent la formule suivante:
o; = d(x;, xy)

ou x, représente le réme voisin du point x; au sens de la distance euclidienne. L’avantage
de l'introduction du parameétre de voisinage r réside dans le fait que son réglage reste
relativement indépendant de la dispersion des données. Les auteurs proposent une
valeur empirique pour r entre 7 et 10.

Pour balayer le champ des possibles sur ce critere, nous avons fait des tests avec
différentes valeurs de r allant de 5 a 10 sur plusieurs cas de figure.

Les différences ne sont pas notables sur la matrice de similarité, contrairement aux
résultats finaux. Les valeurs du parametre r entre 7 et 10 proposées, généralement,
menent a de bons résultats mais c’est la valeur 9 qui obtient les meilleurs. Les figures V-
5 et V-6 illustrent ce fait en présentant les matrices de similarité et les résultats finaux
pour un cas de figure avec différentes valeurs de r.
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3
9

Figure V-5. Matrices de similarités colorées en fonctio du nombre de voisins r (5 a 10) pour
la simulation n°2 décrite dans la section 5.1.

Figure V-6. Résultat de la classification finale, pour la simulation n°2 décrite dans la
section 5.1, pour les différentes valeurs de r (5 a 10).
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iii. Estimation du nombre de classes

Comme précisé dans la section 3.4.i, pour nos expérimentations, nous avons choisi
d’appliquer la modularité normalisée nmod de Yu et Ding, [Yu and Ding, 2010] et celle
basée sur le calcul du gap [Shortreed, 2005] afin de comparer les résultats obtenus
(Figure V-7).
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Figure V-7. Courbes des valeurs propres du Gap et de la modularité normalisée nmod.

Dans la plupart des cas ceux-ci ont montré que le nombre de classes se trouvait aux
alentours de 3. Ce qui est tout a fait cohérant avec les types de tissus considérés.

4.2. Interprétabilité

Une fois la classification faite, il faut fournir une interprétation aux classes. Pour
cela, il faut pouvoir extraire de chaque classe une information concernant sa
vascularisation.

Dans cette optique, un critere de distance est défini pour comparer les classes a un
signal de référence qui est extrait de l'artere. Cette stratégie d'interprétation a été
justifiée par l'hypothese que l'angiogenese est un des facteurs qui contribue a la
croissance et la propagation des tumeurs, ce qui induit une plus grande perméabilité des
parois des capillaires. Donc, plus le signal représentatif d'une classe sera proche de celui
de l'artere plus la classe représentera une zone vascularisée, et donc potentiellement
cancéreuse. De plus, pour faciliter I'interprétation, certaines classes peuvent se voir
fusionnées, en particulier quand le nombre des classes obtenu de maniere non
supervisée est surestimé. Cette fusion s’opére sur les classes qui sont suffisamment
proches. La méthode de fusion la plus simple est d’'ordonner les classes en fonction de
leurs distances par rapport au vecteur de référence x,, signal médian de I'artere. Pour
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une classe d'indice j, la distance dj, entre son vecteur prototype X; et le signal médian de

référence de l'artere x, s’exprime par:

df = lxa =]

Les classes sont regroupées lorsque la distance qui les sépare est inférieure a un seuil
défini. Dans notre cas, le seuil de fusion a été fixé expérimentalement a 10% de la valeur
de distance la plus élevée entre les prototypes. Ce choix de fusion permet une
interprétation plus facile.

Evaluation des performances en segmentation

Les criteres qualitatifs et quantitatifs ont été utilisés afin de mesurer la valeur
prédictive de I'algorithme au regard de I'’hyper vascularisation, l'une des
caractéristiques du cancer de la prostate. Les criteres qualitatifs ont été utilisés pour
I'appréciation globale du comportement de la méthode, alors que les criteres
quantitatifs ont été utilisés pour quantifier la détection.

Les mesures de rappel et de précision sont deux criteres communément utilisés pour
I'évaluation de l'extraction d’informations. Le critere de rappel calcule le nombre
d’objets correctement classés parmi ceux désirés. La précision, quant a elle, mesure le
pourcentage d’objets correctement classés. La F-mesure peut alors étre définie comme
étant la pondération de la combinaison de la précision et du rappel. Elle est également
nommée F-score.

La sensibilité mesure la capacité de 'algorithme a donner un résultat positif lorsqu'une
hypothese est vérifiée. La spécificité, quand a elle, mesure la capacité de l'algorithme a
donner un résultat négatif lorsque 1I'hypothése n'est pas vérifiée. Ces notions sont tres
souvent employées dans le milieu médical. Ensemble, la sensibilité et la spécificité d’'un
algorithme donnent une appréciation de sa validité intrinseque.

Le coefficient de Dice (DSC) est une mesure du taux de recouvrement défini par Lee
Raymond Dice [Dice, 1945], tres utilisé pour évaluer la qualité de segmentation a
commencer par [Zou, 2004] qui compare différents algorithmes. Le coefficient est
toujours compris entre 0 et 1, mais Zijdenbos et al [Zijdenbos, 1994] considére une
segmentation valide si son DSC est supérieur a 0,7. Il se définit comme le double de
l'intersection de deux groupes divisé par l'union de ces deux groupes. Ce coefficient a la
particularité de ne pas normaliser I'union des deux volumes, mais il somme leurs
cardinaux, ainsi il est moins sensible aux variations de recouvrement.

L’ensemble des criteres de performance sont :
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- sensibilité = Vrai Positif = rappel
Vrai Positif+Faux Negatif pp

Vrai Negatif

- spécificité = — , —
Vrai Negatif+Faux Positif

Vrai Positif
Vrai Positif+Faux Positif

- précision =

précision*rappel
- F-mesure = 2 ¥ ———
précision+rappel

2*Vrai Positif
(Vrai Positif+Faux Positif)+(Vrai Positif+Faux Negatif)

- Dice =

5. Résultats

Nous présentons les résultats obtenus apres l'application de notre méthode soit a

des données synthétiques (constituées a partir de la simulation du chapitre IV avec des
vérités terrains connues de distributions tumorales) ou des images cliniques (en
corrélation avec les résultats de 1'examen histo-pathologique).

5.1. Données Simulées

Les données simulées ont été créées a partir de I'outil décrit dans le chapitre IV.

Les parametres choisis pour générer les différents tissus sont les suivants :

Kirans = 0,05 minutes! ou 0,2 minutes-! et kep = 0,1 minutes! ou 0,4 minutes- pour les
tissus de la prostate en bonne santé, tandis que Kirans = 0,4 minutes! ou 1 minute! et
kep = 1,4 minutes! ou 2 minutes pour les 1ésions de la prostate, suivant les valeurs
rapportées dans la littérature [Kershaw, 2009, Aerts, 2008], et un bruit gaussien
aveco ?=0,2.

Les parametres machines sont les suivants, m(0) est égal a 6000 ; a, qui représente
I'angle de bascule, est fixé a 17 °, TR le temps de répétition est a 8,9 ms ; TE, le temps
d'écho, a 4,2 ms ; R1 et R2 respectivement a 4,5 s'I mM-1 et 5,5 s1 mM-1 et T;, a 1000
ms.

Au total, six cas ont été générés en faisant varier le nombre de 1ésions, leur taille et
leurs positions sur les images (Tableau V-1). De ces cas, le cas six est une tumeur de
grande taille a un stade avancé, nous verrons par la suite que ce cas d’école est bien
détecté quelque soit la méthode. Son opposé, le cas trois représente la limite de
détection de l'imagerie DCE avec une tumeur de moins de 0.5cc avec une
vascularisation encore relativement proche du tissu sain. Ce cas représente notre
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seuil de détectabilité. Les autres cas se différencient par la disposition de plusieurs

tumeurs plus ou moins différentes avec pour objectif de représenter la diversité des
patients possibles. Un septiéme cas, témoin, représentant les tissus sains, a
également été considéré.

Cas 1 2 3 4 5 6 témoin
sensibilité 1,00 0,98 1,00 0,97 0,97 1,00 -
spécificité 1,00 1,00 0,86 1,00 1,00 1,00 0,85
VP 243,00 92,00 25,00 92,00 73,00 218,00 -
FP 1,00 0 83,00 0 0 0 40,00
FN 0 2,00 0 3,00 2,00 0 -
VN 506,00 634,00 513,00 455,00 408,00 666,00 220,00
rappel 1,00 0,99 0,93 0,98 0,99 1,00 -
précision 1,00 1,00 0,62 1,00 1,00 1,00 0,50
F-mesure 1,00 0,99 0,74 0,99 0,99 1,00 -
nombre de
3,00 2,00 1,00 3,00 3,00 1,00
cancers -
nombre de
cancers 3,00 2,00 1,00 3,00 3,00 1,00 0
détectés
DSC 1,00 0,99 0,38 0,98 0,99 1,00 -
Tableau V-1. Détails des résultats de la classification.
F-measure Sensitivity Specificity
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Figure V-8. Comparaison des performances de classification de la méthode proposée, de K-

means et de ICA.
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Il apparait clairement que la méthode proposée est efficace : la sensibilité (de 0,96 a
1,00), la spécificité (0,86 a 1,00), F-mesure (0,76 a 1) et le DSC (0,38 a 1). Ces résultats
sont principalement attribuables a la projection non-linéaire obtenue par l'approche de
la classification spectrale. Ce fait est mis en évidence sur la figure V-8, qui montre ces
mémes données partitionnées par K-means dans l'espace d'entrée entrainant une
sensibilité plus faible (de 0,00 a 0,98), de méme pour la spécificité (0,56 a 1,00) et
F-mesure (0,00 a 0,99). En outre, une étude comparative est faite avec 1'approche ICA.
Cette derniere se comporte mieux que K-means avec une sensibilité de (0,91 a 0,98), une
spécificité de (0,20 a 1,00), F-mesure (0,56 a 1,00) et un DSC (0,31 a 0,99). L'approche
spectrale surpasse ICA dans tous les cas, sauf pour les cas 2 et 4, la sensibilité de I'ICA est
un peu meilleure. Globalement, les sensibilités des deux approches sont proches alors
que la spécificité de notre approche est nettement plus élevée.
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Figure V-9. Résultats obtenus suite a l'application de la méthode de classification spectrale
sur des images de synthése DCE-MRI sur quatre cas différents. Chaque ligne représente un
cas. De haut en bas : trois tumeurs avec des volumes différents : (cas 1), deux tumeurs avec
des volumes distincts; (cas 2), trois tumeurs qui sont petites mais proches (4 cas), et des
tissus sains (cas 7). De gauche a droite : images de syntheése montrant la position de la RO,
zoom sur la ROI, les résultats de partitionnement représentés par la distance a l'artere, et
partitionnement apres fusion. La derniéere colonne représente la vérité terrain en 2 zones :
cancer et sain.
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Figure V-10. Représentation des données suivant les projections dans le plan spectral
obtenu par les deux premiers vecteurs propres et apres classification. Les résultats sont
présentés pour les cas 1, 2, et 4. La colonne de gauche est la vérité du terrain, tandis que la
colonne de droite représente les résultats de l'algorithme de classification.

5.2. Données réelles

Nous avons analysé rétrospectivement les données cliniques de sept patients qui
font partie de la base de données utilisée au chapitre III.

Six de ces échantillons ont été analysés par ROI (a partir de six patients distincts). Cinq
échantillons étaient pathologiques, tandis que le sixieme a été extrait de tissu sain. Pour
chacun de ces échantillons cliniques, a partir des cartes d'histopathologie (Figure V-11,
colonne 4), un radiologue expérimenté défini une ROI contenant la tumeur via DCE-MRI
(Figure V-11, colonnes 1 et 2). Pour le dernier patient, la ROI a été définie sur des tissus
sains.
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Figure V-11. Résultats obtenus suite a ['application de l'algorithme de classification
spectrale sur données cliniques DCE-MRI de la prostate. Cinq tissus de tumeurs dans
différentes localisations ont été examinés. Le dernier cas était le tissu sain. De gauche a
droite: ROI des images, zoom de la ROI, les résultats de classification représentés sous
forme d’une carte de distances de l'artere, et la vérité terrain a savoir, les cartes
d'histopathologie.

Dans les cinq cas de tumeur, l'algorithme a pu classer les voxels en trois groupes
identifiant des classes homogenes, qui ont ensuite été triés en fonction de la distance a
partir de l'artere, ce qui indique des régions avec différentes vascularisations (Figure V-
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11 colonne 3). Le plus proche correspondait a la tumeur. Toutefois, la délimitation
spatiale est approximative en raison d’'une hyper-vascularisation présente autour de la
zone de la tumeur (y compris dans les tissus sains).

Pour le dernier cas, l'algorithme a, dans un premier lieu, classé les voxels dans deux
classes proches. Cependant, elles ont ensuite été fusionnées en une seule classe
homogene. Cette constatation peut s'expliquer par le fait que dans cette zone, le tissu a
présenté une réponse différente a I'agent de contraste de l'artere et donc la zone a été
considérée comme saine.

Une analyse plus précise de nos constatations a permis les interprétations suivantes :
dans les cas 1, 2, 4, et 5, 'algorithme était capable de détecter efficacement les tumeurs
dues a une bonne vascularisation des tissus. Cependant, les résultats pour le troisiéme
cas ne sont pas convaincants. Pour comprendre les raisons de ce comportement, nous
avons estimé les parameétres pharmacocinétiques a 1'aide du modele de Toft. La carte
Kerans (Figure V-12) a confirmé le fait que le tissu examiné dans le cas 3 était mal
vascularisé, ce qui représente probablement une tumeur nécrotique.

Figure V-12. Comparaison des résultats de la méthode proposée avec les cartes Kerans (cas 1,
3, 4 et 5). De gauche a droite: ROI des images, la vérité terrain, les résultats de la carte
kerans, et les résultats de classification représentés sous forme d’'une carte de distances de
l'artere.
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Pour le deuxieme jeu de données, les données de routine cliniques de protocoles
d'imagerie du cancer de la prostate ont été examinées. Notamment, les données
histopathologiques qui servent de vérité terrain pour l'analyse. Notre algorithme s’est
avéré efficace pour I'évaluation des cas cliniques (Figure V-11 et V-12). Cependant, ces
résultats doivent étre liés a DCE-MRI afin d'établir 1'efficacité de la localisation. En effet,
il a été rapporté que pour des tumeurs avec des volumes importants (> 0,5 ml) et avec
des grades de Gleason (= 6), la DCE-MRI montre une sensibilité et une spécificité avec
respectivement des gammes de 46-96% et 74-96% [Verma, 2012].

6. Discussion

En comparaison avec les méthodes pharmacocinétiques ou d'autres techniques
d'analyse de données, notre approche est entierement automatique. Sans faire aucune
hypothése concernant les modeéles, notre stratégie présente des résultats qualitatifs
similaires a ceux obtenus par des approches pharmacocinétiques. Cependant, il est
important de souligner que notre méthode ne vise pas a remplacer les techniques
pharmacocinétiques, mais est destinée a agir dans un cadre d'analyse complémentaire,
qui peut finalement aider a définir les seuils des parametres pharmacocinétiques.

En se basant sur le fait que les courbes temps-intensité sont un indicateur du
comportement des tissus, nous avons proposé une méthode d'analyse originale pour les
signaux DCE-MRI basée sur le regroupement des voxels ayant des comportements
similaires. Ces comportements peuvent alors étre comparés a une référence extraite
d'une artere. Pour cette méthode d’analyse, qui est basée sur la classification spectrale,
les données sont représentées sous forme de graphe, chaque noeud est associé a un
point de données et des connexions pondérées codent la relation sous-jacentes entre les
données. Contrairement aux techniques couramment utilisées, telles que K-means et les
modeles de mélanges, on sait que la classification spectrale peut traiter avec des
données de formes et de distributions complexes. En particulier, les meilleurs vecteurs
propres du graphe peuvent transformer la structure de données pour former des classes
linéairement séparables.

Nous avons validé notre méthode en utilisant des données a la fois synthétiques et
cliniques. Les résultats de nos expériences sont tres encourageants, et notre approche
est capable de détecter des lésions dans tous les cas (Tableau V-1). En outre, les
résultats pour le cas sain, dans lequel aucune lésion n’a été simulée, sont également
intéressants. En effet, notre approche a détecté que le tissu était homogéne suite a la
phase d’interprétation (Figure V-9).
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7. Conclusion

Dans ce chapitre, la classification spectrale a été appliquée a la classification des
courbes de rehaussement pour la segmentation d’images IRM. Cette méthode a
I'avantage d’étre non supervisée. Ce travail participe a un courant tres récent de
méthodes d’analyse de I'IRM dynamique instauré par Chen, Mehrabian, Agner et
Madabhushi. Effectivement, partitionner les courbes en différentes classes est innovant
et permet une segmentation des zones hyper-vascularisées. Nos résultats sur les
données simulées ont prouvé l'intérét de la méthode et ceux sur données cliniques ont

étendu cette constatation.

Cette approche d’analyse des courbes de rehaussement apporte une information
complémentaire de l'analyse pharmacocinétique. Cette derniére apporte une
information avec une sensibilité forte pour chaque voxel au détriment de sa spécificité.
Avec la classification spectrale, les voxels, regroupés en classes, ont plus de cohésion.
Certes, des procédés pharmacocinétiques, tels que le modéle de Toft, ne peuvent pas
étre substitués par des techniques statistiques pour analyser la DCE-MRI. Cependant,
I'approche proposée peut fournir des informations utiles, ce qui a été démontré dans ce
travail.
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Conclusion genérale

L’IRM dynamique est un outil permettant l'observation de propriétés
fonctionnelles des tissus. Mais son interprétation délicate réduit son impact. Or, pour
augmenter le taux de traitement minimisant les séquelles, il faut détecter les cancers le
plus tot possible et donc utiliser tous les moyens a disposition. Cette these fait, dans un
premier temps, le point sur les dernieres méthodes d’analyse de I'IRM dynamique,
standardise la quantification des parametres de vascularisation et utilise celle-ci dans un
outil de simulation de donnée. Puis, elle propose une méthode innovante pour détecter
les zones hyper vascularisées.

En commengant dans le premier chapitre a présenter la problématique générale du
cancer de la prostate. Nous avons pu y voir comment I'[RM devient I'un des piliers dans
le suivi du patient en pré opératoire, per opératoire et post opératoire. L'IRM
dynamique, entre autres modalités, est souvent alliée a des processus de traitement
facilitant la lecture des informations. En effet, 'RM dynamique est une imagerie 4
dimensions (espace et temps) ce qui rend difficile la lecture instantanée de toutes les
données. Ces données peuvent étre représentées en image, une coupe a un instant
précis ; ou selon une courbe, représentant I'intensité d’'un élément de I'espace au cours
du temps. Nous avons pu voir 'historique de ces processus de traitement effectués sur
les courbes pour arriver a la méthode quantitative qui est considérée comme l'une des
plus fiables actuellement.

La méthode quantitative pharmacocinétique est détaillée dans le chapitre deux, avec
toutes les étapes qu’elle comporte et leurs nombreuses variantes. En effet, cette
méthode de quantification des échanges plasma-tissus est basée sur le modele
bicompartimental. Mais elle nécessite plusieurs pré-requis comme la fonction d’entrée
artérielle ou la conversion des signaux d’intensité en concentration de produit de
contraste, qui elle-méme requiere le calcul de la cartographie Tio. Cela en fait une
méthode complexe ou de nombreux biais peuvent affecter le résultat. Cette revue des
méthodes existantes, a permis d’avoir connaissance des particularités de chacune
d’entre elles. C’est cette expertise qui légitime les décisions que nous avons prises par la
suite.

L’analyse pharmacocinétique a été intégrée dans un outil logiciel pour l'aide au
diagnostic. Nous avons ici fait des choix et certains compromis, que nous argumentons
dans le chapitre trois, afin que la méthode soit robuste et efficace mais sans limiter son
intégration dans la routine clinique par des traitements chronophages. L'interface a
d’ailleurs été concue avec la participation de radiologues pour qu’elle soit ergonomique.
Ces choix ont d’ailleurs été confortés par la suite par les recommandations du QIBA. Les
résultats, par comparaison avec la vérité terrain apportée par les cartes
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morphométriques, montrent que l'outil se révele performant au regard de la sensibilité
native de I'RM dynamique.

La vérité terrain se révele primordiale pour étudier les performances des algorithmes.
Pourtant toutes ne sont pas parfaites. Le chapitre quatre se focalise sur le besoin de
celles-ci et notre proposition de simulation d'images d'IRM dynamique a partir de la
théorie temporelle pharmacocinétique allié a un modele physique de la prostate,
ProstateAtlas. Cet outil de simulation 4D entierement paramétrable, permet d’avoir une
vérité terrain parfaitement fiable.

De nouvelles méthodes pour l'analyse des courbes de concentration de produit de
contraste basées sur les techniques d’analyse de donnée ont commencé a apparaitre.
C’est dans cette optique d’ouverture a de nouvelles méthodes que notre deuxieéme
approche pour I'analyse des courbes tient sa source. Celle-ci vise a classifier les voxels
en fonction de leur comportement vasculaire. Elle utilise la classification spectrale basée
sur la théorie des graphes afin de changer l'espace de représentation des données.
L’adaptation de cette méthode pour nos données ainsi que les résultats sont donnés
dans le chapitre cing. Les performances de cette méthode ont pu étre quantifiées grace
aux données provenant de notre outil de simulation. Ces dernieres sont,
comparativement a d’autres méthodes du méme type déja employées sur ces données,
meilleures dans la plupart des cas.

L’ensemble de ces travaux de these s’inscrit dans des thématiques de recherche actives
et participe a l'amélioration de I'analyse des courbes de rehaussement pour
I'amélioration du dépistage du cancer de la prostate. L’approche pharmacocinétique,
rendue plus robuste, et I'approche par classification, technique innovante dans ce
domaine, sont complémentaires et contribuent a faciliter 'utilisation de I'IRM. Des
perspectives intéressantes en termes de retombé clinique sont attendues afin que ces
travaux soit véritablement utiles a la prise en charge des patients

Les perspectives de ces travaux se situent a plusieurs niveaux. La premiere possibilité
est actuellement en cours et consiste a faire une étude approfondie de notre outil logiciel
de quantification. Ceci fait partie d'une thése de science.

La deuxieme possibilité est I'amélioration de I'approche de classification par la méthode
représentation parcimonieuse. En effet, I'approche de classification spectrale a ses
performances dépendantes de la construction du graphe et des parametres de la matrice
de similarité associée. La méthode de représentation parcimonieuse a l'avantage de
générer automatiquement le graphe et sa matrice de similarité.

Enfin, la fusion des deux approches vu dans cette theése : pharmacocinétique et
classification. Celles-ci sont complémentaires et pourraient étre fusionnées pour donner
des résultats combinant leurs avantages. De plus, cela participerait a préciser le seuil des
parametres pharmacocinétiques des tumeurs.
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VI. Annexes
A 1. Détail du modele de Tofts

Dans cette annexe nous détaillons le calcul des équations 8 et 9 de détermination des
concentrations Cp et Ct du chapitre 2.

Rappelons les trois équations modélisant la variation du traceur dans les différents
milieux de Tofts :

plasma, espace ac, _ B B
extracellulaire et reins : ar = Ki(Ce = Gp) — KaGy 5
espace extracellulaire et v % = Ky(C, — C,)
plasma : edt  vPove 6
espace tissulaire et plasma: dC;

P P Vt% = Ktrans(Cp —Ce) 7

- Concentration de I'espace plasma C,

A partir de la 1ére équation, on calcule Ce en fonction de Cp(t) :

V,dC, K,C
C.=2—2+—=2L+¢C
¢ K dt+ K T

En dérivant Ce, on obtient :
ac, Y dsz K,dC, dG,

dt K, d2 K, dt ' dt

En remplagant les expressions de Ce et % dans I'équation (6), on déduit :

V, d*C, K,dC, L 46
*\K, dt? K, dt dt

v, dC, K,C
=K. (C.—-2_P__°P_
16 K, dt K, p)
V.V, d*C, V,K,dC, V.dC, p
=V, —L2_K,C
K, dt2+K1 it T ar Pdt TP
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En multipliant par K1, on obtient une équation différentielle de second ordre en fonction
de Cp:

d2C, dc, dc, dc,
Velp qez ¥ Velagy +Vela g =~ g — KulaGy
d?C K+ K, K;\dC KK
) n 1 2 M1 _p_l_ 1 2Cp —0
dt? v, V. ) dt = V.V,

En supposant K; > K, la solution de cette équation a coefficients constants est :
Cp(t) = Aje™™t + Aje a2t
K1 (Vp+Ve) K,

et m, =
VpVe Vp+Ve

Avec m; =

On reconnait ici le modele d’AIF de Weinmann.
Al et A2 sont deux constantes a déterminer grace aux conditions initiales.

Les conditions initiales apres I'injection d'un bolus sont :

Cp(O)zvi; et C,(0) = 0.

dc,(t) _ -
Or % = —myAe ™t —m,A,e M2t
dc,(0)
Et % == —m1A1 - m2A2

En remplagant I'expression de C, et de sa dérivé dans I'équation (8),on a:

KiD . KD
— + _

At=0 . —m1A1Vp - mzAzllp - W Vp

On divise par K; D et soit a; = % :
Vo

) KV 1. K
A AN

a2=_7p+‘/pK1

Or K; > K, donc% ~ 0
1

D’ou
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Et donc

Ve

“E WY,

1
_Vp+Ve

a,

Cependant V, et V, sont inconnus donc a, et a, le demeurent également.

Nous obtenons finalement I’expression de la concentration plasmatique

Cy(t) = Da;e™™! + Daye™™2t
A partir de 1a nous allons ajuster la courbe selon cette loi bi-exponentielle.

- Concentration de I'espace tissulaire C;

Pour déterminer C; nous remplacons dans I'équation (10) la valeur de C,, obtenu (18):

dC,(t
Ve (;’E ) = KiransD(a;e ™" + ae7™2Y)
On pose : mz = —Kt;ans
t
dC(t
(;t( ) + m3C;(t) = mzD(a;e ™1t + a,eM2b)

Cette équation différentielle de premier ordre avec second membre a pour solution :

msa
C,(t) =D (Le—mﬂ +
msz; —my m3z; —m,

Ou c est une constante a déterminer grace aux conditions initiales : C;(0) = 0

e"Mmzt 4 ¢ e‘m3t)

Sionpose: by = % et b, = %
On obtient :
Dby +b,+c)=0
Donc
c=—-b;—b,
Et ainsi:

2
K .
G(@t)=D [rans Z e a_l (et — g~ Kept)



On obtient la concentration tissulaire totale  C.(t) = V;C; (t)

2
a.
C.(t) = DK, § ! (e~Mit — g~ Kept)
t trans £ Kep _ ml
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A 2. Linéarisation du T10

L’équation 13 suivante peut étre linéarisée pour I'obtention des valeurs de T1o et m

1— e TR/To 13
S = m.si
m.sin (@) 1 — cos(a) .e~TR/Two
Avec TE 14

m=g.p.e Tz
_TR
S = m.sin(a) (1 —e T10>
_IR
rr M-sin(a) <1 —e Tw)

+ cos(a).e Two TR
1 —cos(a).e Two

_IR _IR
S = m.sin(a) <1 —e Tw) + cos(a).e Tw.S

S/ sin(a) = m.sin(a) (1 — e_%> + e_%.S/ tan(a)

En exprimant S/ sin(a) en fonction de S/ tan(a) on obtient une droite, il est donc facile
d’obtenir m et T1o.
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A 3. Base physique de I'[RM :

L’imagerie par résonnance magnétique est basée sur I'’étude des modifications de
I'aimantation des noyaux d’une substance, soumis a l'action conjointe de deux champs
magnétiques (B,) et(B;). En pratique, seuls les atomes a nombre impair de nucléons
possédent un moment magnétique, tels que I'hydrogéne ( 'H), I'isotope du carbone
(*3C) et quelques autres. Seul I'hydrogéne, formé d'un seul proton, et constituant
majoritaire du corps humain (environ 2 /3 des atomes) permet une imagerie de qualité.

A I'état de base, les protons d’un tissu sont orientés anarchiquement, leur moment
magnétique global est donc nul. Soumis a un champ magnétique intenseB,, les spins
s’orientent dans I'axe du champ, soit dans le méme sens (parallele) soit dans le sens
contraire (antiparallele). La répartition parallele - antiparallele est quasi identique, a
une différence de deux spins pour 500000. C’est grace a cette minime différence, au
profit de l'orientation parallele, que le signal est possible. Pour un spin, son vecteur de
champ magnétique est décomposable en deux vecteurs, I'un longitudinal dans I'axe de
B, et 'autre transversal perpendiculaire a B. Les spins tournent alors sur eux méme en
décrivant un cone autour de I'axe de By. Si on prend un groupe de spins, les composantes
transverses s’annulent car ils ne sont pas en phase et il y a sommation des composantes
longitudinales, avec création d’un vecteur macroscopique (lié a la minime différence
entre les spins parallele et antiparallele). L’excitation d'un spin n’est possible que s’il y a
résonance. Celle-ci survient lorsqu'une onde de radiofréquence, ayant une fréquence
égale a celle de Larmor, entre en contact avec les spins. Lors de ce processus, a I'échelle
du spin, le gain d’énergie est responsable d'un transfert du niveau énergétique, du
niveau bas (parallele) vers le niveau élevé (antiparallele). A I'échelle macroscopique (un
groupe de spins) cela se manifeste par l'inclinaison du vecteur macroscopique, c’est ce
que l'on appelle la bascule. Il y a diminution de lintensité de la composante
longitudinale qui peut devenir nulle voire s’inverser et apparition d’'une aimantation
transverse liée a la mise en phase des spins. Le retour a I'état de base, s’appelle la
relaxation, qui se fait en émettant une onde de radiofréquence. C’est cette derniere qui
constitue la base du signal enregistré. Il y a alors repousse de la composante
longitudinale caractérisée par le T1 qui correspond au temps nécessaire pour que
I'aimantation longitudinale retrouve 63% de sa valeur initiale. La relaxation
transversale est liée au déphasage des spins entre eux, qui se manifeste par une chute de
I'aimantation transverse, caractérisée par le T2, temps nécessaire pour que
I'aimantation transverse retrouve 37% de sa valeur initiale.

Les produits de contraste paramagnétiques, tels que le DTPA-Gd, en abaissant les
temps de relaxation des protons au contact et a proximité de la molécule, sont capables
d'induire des modifications de l'aimantation. Sur les séquences pondérées T1, ils
augmentent donc le signal des structures ou ils vont se distribuer. Méme si cela n’est pas
toujours vrai, car lorsque la concentration en gadolinium dépasse un seuil, le signal sur
les séquences T1 décroit, a cause de la prépondérance de I'effet T2.
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Figure VI-1. Courbe représentant l'intensité du signal sur une séquence pondérée T1 en
fonction de la concentration du Gadolinium. C’est un effet biphasique, a faible
concentration, il y a un raccourcissement du T1 responsable d’une augmentation du
signal jusqu’a un maximum. Puis, apres un certain seuil, il existe un allongement du T1
avec raccourcissement du T2 se manifestant par un hyposignal.

Donc, apres linjection intraveineuse d'un produit de contraste paramagnétique,
I'intensité du signal d’'un voxel ou d’'une ROI n’est pas directement proportionnelle a la
concentration du DTPA-Gd.
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A 4. Logiciel d’analyse quantitative d'IRM DCE

La méthode décrite au chapitre IlI, a été intégré a un logiciel pour I'analyse quantitative
d'IRM DCE afin de fournir une aide au diagnostic du cancer de la prostate. Nous
présentons ici la derniere version en date de celui-ci. Les nombreux échanges entre
radiologues et informaticiens ont fait que cette troisiéme version est particulierement
soignée et ergonomique.

Cette interface permet d’avoir acces aux différentes étapes rappelées dans la figure VI-2
de la méthode sous forme d’onglets.

Application du

Conversion temps .
. modéle
concentration 1

Paramétres

Chargement des
quantitatifs

séquences .
pharmacocinétique

prérequis prérequis

Carte T10

Figure VI-2. Schéma des étapes de la méthode d’analyse quantitative implémentées dans le
logiciel.

Pour rappel, pour 'application de modele pharmacocinétique, les données doivent étre
converties en concentration. Or pour cela, il faut préliminairement calculer le Tio
(figures VI-5 et VI-6) grace aux 3 séquences écho de gradient en densité de proton
(figures VI-3 et VI-4).
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Figure VI-3. Sélection des séquences IRM nécessaires au calcul de la carte T19 pour la
conversion intensité concentration.
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Figure VI-4. Visualisation des IRM de densité de proton avec les angles de bascule (de
gauche a droite) 17°, 10° et 3°.
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Figure VI-5. Ajustement de la courbe signal angles de bascule suivant I'équation 22 et avec
la linéarisation du T10 de l'annexe A.2. On peut remarquer qu’elles sont presque
confondues.
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Figure VI-6. Visualisation des cartes T10 (a droite) et m (a gauche).

Le premier onglet de 'interface concerne la carte Tio et la séquence dynamique (figure
VI-7). Le deuxiéme concerne I’AIF, I'utilisateur détermine une AIF standard ou mesurée
(figure VI-8). Le troisieme concerne la ROI qui est la région d’intérét, c'est-a-dire la zone
ou 'analyse va étre effectuée.
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Figure VI-7. Visualisation de la séquence DCE MRI.
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Figure VI-8. Ajustement de L’AIF sélectionnée dans un vaisseau suivant le modeéle de
Weinmann et obtention des paramétres a; a, ; my; et m,.
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Figure VI-9. Visualisation synchronisé des cartes obtenues.

Le dernier permet de visualiser les résultats des cartes paramétriques dans des fenétres
synchronisées indépendantes ((figure VI-9). Ainsi les informations sont condensées et
résumé pour faciliter le travail du radiologue.
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Figure VI-10. Affichage du parametre semi quantitatif AUC 60.

Le logiciel peut aussi calculer le parametre semi quantitatif AUCx souhaité, comme le
montre la figure VI-10.
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Figure VI-11. Comparaison entre les cartes paramétriques quantitatives kep et Kerans, la
carte semi quantitative AUCsp et la carte morphométrique.

La figure VI-11 montre que les cartes kep et kirans détectent les zones vascularisées de la
prostate, contrairement au parametre AUCeso, qui bien qu’en lien avec la vascularisation
ne prends pas en compte toute la dynamique des courbes de rehaussement. Cette figure
montre bien l'apport de la méthode quantitative par rapport a la méthode semi
quantitative.
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A 5. Algorithme de Powell

L’algorithme proposé par Michael ].D. Powell a pour but de trouver un minimum d'une
fonction a valeurs réelles. La fonction n’a pas besoin d’étre dérivable puisqu’aucune
dérivée n’est requise. La méthode minimise la fonction par une recherche de gradient.
L'algorithme effectue un nombre arbitraire d’itérations jusqu'a ce qu'aucune
amélioration significative ne soit réalisée.

Le procédé est utile pour le calcul du minimum d’une fonction continue, en particulier
une fonction mathématique non dérivable.

Algorithme

i. Pour i=1,2,...,n, le nombre de direction de recherche v, calculer A; tel que
f(pi—1 + A;v;) est minimum et définir p; = p;_1 + 4;v;.
ii. Pouri=1,2,..,n-1, remplacer v; par v;,;.
iii. ~Remplacer v, par p, — po.
iv.  Choisir A tel que f(p;+ A{pn—po}) soit minimal et remplacer p, par
Po + A{pn — Po}-
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Résumeé

Le cancer de la prostate est le cancer le plus fréquent chez les hommes. Son développement
entraine une néo-angiogénese qui modifie le réseau capillaire. Il est reconnu que I'IRM
dynamique (DCE-MRI) est capable de distinguer ces modifications de la microcirculation
physiologique. Cependant, ces images restent difficiles a analyser et a interpréter en routine
clinique. Dans cette thése, nous nous sommes intéressés a la mise en place de méthodes robustes
pour 'analyse de ces images.

Dans un premier temps, nous traitons les méthodes de quantifications des parametres
pharmacocinétiques. Ainsi, une plateforme logicielle a été construite autour du modele multi-
étapes de Tofts. La validation technique a été conduite en utilisant des images simulées avec
connaissance de la vérité terrain de la distribution des lésions. La validation clinique est en
cours dans le service de Radiologie de 'Hopital Claude Huriez du CHRU de Lille..

Parallelement, nous avons exploré 'application des techniques de traitement des données pour
I'analyse non paramétrique et non supervisée des courbes temps-intensités. Nous avons
développé une approche originale basée sur la classification spectrale. Cette méthode, basée sur
la théorie des graphes, permet le regroupement des signaux apres transformation de 'espace de
représentation. Par la suite, ces groupes de données peuvent étre étiquetés par comparaison
avec un signal artériel qui sert de référence. Les expérimentations préliminaires conduites sur
les données simulées ainsi que sur des données cliniques montre la faisabilité de 'approche.

Les deux approches développées sont complémentaires, I'une donnant des parametres
quantitatifs et 'autre permettant de segmenter les zones cancéreuses.

Mots clés: Cancer de la prostate, IRM dynamique, modélisation pharmacocinétique,
classification spectrale.

Abstract

Prostate cancer is the most common cancer among men. Its development leads to a neo-
angiogenesis that changes the capillary network. It is recognized that DCE-MRI is able to
distinguish these physiological changes in microcirculation. However, the images are difficult to
analyze and interpret. In this thesis, we were interested by the development of robust methods
for the analysis of these images.

Initially, we were focused on pharmacokinetic parameters quantification methods. A software
platform was constructed to implement the multi-step Tofts model. Technical validation was
performed using simulated images with knowledge of the ground truth. Clinical validation is in
progress in the Radiology department of Lille University Hospital.

In parallel, we have explored the application of nonparametric and unsupervised techniques of
data processing for time-intensity curve analysis. We have developed an original approach based
on spectral classification. This method, based on graph theory, allows the grouping of signals
after transformation of the space of representation. Subsequently, these groups of data can be
labeled by comparison to the arterial signal serving as reference. Preliminary experiments
conducted on simulated data as well as clinical data show the feasibility of the approach.

The two approaches are complementary, one giving quantitative parameters and the other
segmenting the cancerous areas.

Keywords : Prostate cancer, Dynamic Contrast Enhanced MR imaging, Pharmacokinetics
modeling, spectral clustering.
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