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Résumé

Les mesures in vivo de volume et de flux sanguins cérébraux régionaux ont montré un énorme
intérêt dans la pathologie encéphalique ainsi que chez des sujets sains. À cet égard, de nombreuses
techniques d’imagerie ont été développées afin d’obtenir des paramètres quantitatifs de la perfusion
cérébrale et des travaux méthodologiques se poursuivent afin d’acquérir des résultats fiables. De récents
progrès en IRM, notamment en terme de résolution temporelle, permettent d’appliquer des méthodes
d’analyse cinétique des traceurs. Ainsi, l’IRM dynamique de contraste de susceptibilité magnétique
utilisée au premier passage d’un traceur permet d’évaluer quantitativement la perfusion cérébrale.
Cependant, les mesures de la concentration de traceur en fonction du temps, permettant de calculer le
flux sanguin (CBF), le volume vasculaire (CBV) et le temps de transit moyen du traceur (MTT), ne sont
pas immédiates car ces mesures reflètent non seulement la physiologie vasculaire, mais également
l’entrée artérielle qui représente la quantité de traceur à l’entrée de la région tissulaire d’intérêt.

Dans cet article, nous avons développé le concept mathématique des indicateurs dilués (traceurs)
qui permet, à partir de la mesure de l’évolution temporelle de la concentration de traceur, de caractériser
la physiologie vasculaire d’un tissu. Nous avons montré l’intérêt de poser des hypothèses sur la nature du
lit capillaire et l’importance de la fonction d’entrée artérielle pour décrire précisément la fonction de
réponse impulsionnelle du tissu. Nous avons décrit différentes approches de déconvolution paramétriques
et non paramétriques qui permettent de déterminer des valeurs de paramètres hémodynamiques relatifs
et absolus. Enfin, après une revue bibliographique exhaustive, nous avons conclu qu’il n’existait pas
actuellement, en IRM, de méthode idéale pour quantifier la perfusion cérébrale.

IRM de perfusion cérébrale, modèles vasculaires, traceur, déconvolution, flux sanguin



La tomographie par émission de posi-
tons (TEP) utilise l’eau marquée à
l’oxygène 15 (H2

15O) comme mar-
queur diffusible pour rendre compte
de la perfusion d’un tissu [1]. L’IRM
possède des méthodes comparables
mais non invasives (sans la moindre
injection) qui permettent d’obtenir
des images de flux sanguin [2]. En
effet, il est possible en IRM de mar-
quer in situ et magnétiquement l’eau
sanguine artérielle qui se comporte
ensuite comme un traceur diffusible
dans la zone tissulaire à explorer.
Cette technique de marquage de
spins artériels peut être répétée un
grand nombre de fois améliorant le
rapport signal sur bruit dans l’image ;
sa sensibilité augmente avec l’inten-
sité du champ magnétique. Ainsi,
cette technique est promise à un bel
avenir, notamment avec l’avènement
des très hauts champs (3T).

Cet article dédié aux méthodes utili-
sant les produits de contraste présente
le principal modèle physique vascu-
laire et les outils mathématiques asso-
ciés utilisés en IRM dynamique de
contraste de susceptibilité magné-
tique [3] permettant d’obtenir des
paramètres physiologiques quantita-
tifs de la perfusion cérébrale.

En médecine nucléaire, des modèles
compartimentaux (constitués de plu-
sieurs compartiments) sont souvent
utilisés , notamment pour rendre
compte de la diffusion des traceurs
cinétiques [4-9].

En IRM de perfusion, une approche
stochastique d’un système multi-com-
partimental (le tissu cérébral) est sur-
tout utilisée afin de décrire le com-
portement du traceur, la méthode ne
cherchant pas à séparer les comparti-
ments. Dans le cas d’un tissu cérébral
normal et en raison de la barrière
hémato-encéphalique, on se limite à
la description de la cinétique d’un tra-
ceur purement intravasculaire (géné-
ralement le DTPA-Gd) mesurée par
IRM, alors que pour les autres tissus,
le DTPA-Gd se comporte en traceur
de l’espace extra-cellulaire.

Le traitement des images IRM permet

d’extraire l’évolution temporelle de
concentration du traceur dans une
artère cérébrale et l’évolution tempo-
relle résultante dans le tissu voisin
irrigué par cette artère. Le but de la
modélisation vasculaire est d’établir
une relation entre les paramètres phy-
siologiques, flux (CBF) et volume
(CBV) sanguins cérébraux, et le temps
de transit moyen (MTT) d’un embole
de traceur puis de relier ces derniers
aux données accessibles à la mesure
(évolutions temporelles de concentra-
tion).

La théorie des indicateurs dilués
repose sur un modèle vasculaire.
C’est sur cette théorie que s’appuie la
plupart des résultats obtenus en ima-
gerie de perfusion et les principales
méthodes mathématiques permettant
d’estimer les paramètres physiolo-
giques de perfusion (CBF, CBV et
MTT). Modèles mathématiques et
méthodes physiques, ainsi que leurs
limites, sont explicités ici de façon
détaillée. Les principaux travaux réali-
sés en IRM de perfusion sont passés
en revue. 

Les premières études de mesure de la
concentration d’un indicateur dilué
(ou traceur), appliquées dans des sys-
tèmes statiques et/ou dynamiques,
remontent à 1894 et ont été réalisées
par G.N. Stewart [10]. Ses travaux ont
été repris trente cinq ans plus tard par
W.F. Hamilton et al. [11] et redéfinis
mathématiquement sur la base du
principe de conservation de la masse,
ceci en s’appuyant sur un certain
nombre d’hypothèses et d’approxima-
tions :

– le flux ne doit pas être affecté par le
traceur qui doit donc être de volume
négligeable ;

– traceur et sang doivent être parfaite-
ment mélangés, la concentration
homogène, de sorte que le débit du

traceur soit représentatif de celui du
sang, (i .e., le traceur circule à la
vitesse du sang) ;

– il n’y a pas de point de stagnation
ou d’accumulation ;

– tout le traceur injecté doit quitter le
système, sa recirculation doit pouvoir
être négligée ;

– le processus est linéaire et station-
naire.

Ces travaux ont ensuite été poursuivis
[12-14] dans le but d’élaborer un
modèle permettant de convertir des
concentrations d’indicateurs mesu-
rées dans un organe, en informations
de flux et de volume sanguins.

Considérons le système simplifié sui-
vant composé d’une artère et d’une
veine constituant respectivement l’en-
trée et la sortie sanguine d’un réseau
de capillaires irriguant un tissu (figure
1). Le modèle est considéré comme
étant mono-compartimental, c’est-à-
dire que l’on suppose que le traceur
reste purement intravasculaire. Le
réseau de capillaires peut évidemment
être plus complexe que celui schéma-
tisé ci-après (ramifications, variabilité
des diamètres et des longueurs des
capillaires…).

À l’instant origine t = 0, q0 moles de
traceur sont injectées dans le réseau
capillaire du tissu via l’artère. On sup-
pose l’embole idéal, à savoir que l’en-
semble de la quantité de traceur est
injectée sur une durée infiniment
courte.

La totalité du traceur injecté quittant
le système, on peut mesurer sa
concentration cv (t) en sortie (sang vei-
neux) de façon continue, jusqu’à éli-
mination complète du produit. Idéa-
lement, l’évolution temporelle de la
concentration en traceur du sang sor-
tant est recueillie et mesurée. En pra-
tique, la concentration ne peut être
mesurée de façon continue, seul un
certain nombre d’échantillons de
mesure est disponible. Supposons
que l’échantillonnage se fasse périodi-
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quement à intervalles de temps ∆t et
que le temps δt nécessaire au recueil
de l’échantillon soit négligeable
devant ∆t. On ne dispose donc que
de N mesures cv (n∆t) (n = 0, N-1) de
la concentration en traceur du sang
veineux.

Si ∆t est un infiniment petit au regard
du temps nécessaire pour que les q0
moles de traceur entrées à l’instant
t = 0 quittent le volume tissulaire, le
processus peut être admis comme
continu.

Le volume élémentaire de sang vei-
neux quittant alors le tissu entre les
instants t et t + dt est Fdt où F repré-
sente le flux sanguin. La quantité dq
de traceur transportée par ce volume
élémentaire s’écrit alors :

dq = Fcv (t)dt (1)

Toute la quantité q0 de traceur injecté
quittant la zone tissulaire et le débit
étant constant, on obtient :

(2)

À partir de (1), il vient :

(3)

Par intégration, on obtient immédia-
tement à partir de (2) :

(4)

Selon (3), h(t)dt = dq/q0 apparaît
comme la fraction de la quantité
totale q0 de traceur quittant le volume
sanguin tissulaire Vt entre les instants
t et t + dt. Sang et traceur étant par
hypothèse intimement mélangés,
h(t)dt est aussi la fraction de sang quit-
tant le volume sanguin tissulaire Vt
entre les instants t et t + dt.

Selon (4), h(t) correspond à une den-
sité de probabilité. h(t)dt représente la
probabilité pour qu’une particule de
traceur entrée à l’instant t = 0 quitte
le volume sanguin tissulaire Vt entre
les instants t et t + dt, donc la proba-
bilité que le temps de transit de cette
particule au travers du volume Vt soit
compris entre t et t + dt.

Les molécules de traceur ayant un
temps de transit compris entre t et t +
dt tracent un volume net Ft dans le
volume Vt. Étant en proportion h(t)dt,
elles participent au volume 
Vt pour un volume élémentaire 
dV = Ft � h(t)dt.

Le principe du volume central est
obtenu par sommation de ces
volumes élémentaires dont le total
doit redonner le volume sanguin tis-
sulaire, soit :

(5)

Selon (4), h(t) étant la densité de pro-
babilité associée à la distribution des
temps de transit, il vient :

(6)

Le volume sanguin tissulaire apparaît
comme le produit du flux par le
temps de transit moyen ( t- ou MTT).
D’où le théorème du volume central
réécrit à partir des mesures de concen-
tration (en utilisant (2) et (3)) :

(7)

Le temps de transit moyen des molé-
cules de traceur dans le réseau capil-
laire du tissu étudié est égal au rap-
port des volumes et flux sanguins ou
encore au rapport du moment d’ordre
1 de la concentration veineuse au
moment d’ordre 0 de celle-ci [13, 16].

L’imagerie par résonance magnétique
de perfusion de premier passage est
basée sur la détection des variations
locales d’intensité de signal liées au
passage d’un embole de traceur para-
magnétique purement intravasculaire
à partir d’une séquence pondérée en
T2 ou T2* [3].

Le traitement et l’analyse des images
permettent d’accéder aux courbes
d’évolutions temporelles de la
concentration du traceur dans le sang
artériel ou dans le réseau capillaire
irriguant le tissu cérébral. Ces courbes
de premier passage (en se ramenant
au cas où le traceur ne circule qu’une
seule fois) présentent une forme
caractéristique. A partir de ces
courbes, différents paramètres de per-
fusion peuvent être estimés permet-
tant de décrire l’évolution temporelle
de la concentration [17-22].

Le modèle vasculaire précédent doit,
en conséquence, être adapté à la tech-
nique IRM car la concentration vei-
neuse cv(t) et donc la fonction h(t) ne
sont pas mesurables directement. En
effet, sous l’hypothèse que le traceur
reste intravasculaire (traceur non dif-

Figure 1. Modèle du tissu vascularisé.

Application du principe du volume 
central en IRM de perfusion



fusible et barrière hémato-encépha-
lique intacte), seule la variation du
signal liée à la concentration de tra-
ceur dans le réseau capillaire du tissu
étudié est accessible à la mesure.

Soit R(t) la fraction de produit restant
à l’instant t dans le réseau capillaire
du tissu étudié. R(t) est couramment
appelé fonction résidu. Toujours dans
le cas d’un embole en injection idéale
(durée d’injection infiniment courte)
en quantité q0 à l’instant t = 0, R(t) et
h(t) sont reliés par :

(8)

À partir de l’équation (4), on déduit
R(t = ∞) = 0, ce qui traduit l’hypo-
thèse que tout le traceur quitte le sys-
tème microvasculaire. De même, on a
R(t = 0+) = 1 d’après (8).

L’expression (8) permet d’obtenir
dR(t)/dt = –h(t) et la relation générale
entre le moment d’ordre n de R(t) et
celui d’ordre n + 1 de h(t) (voir
annexe 1) :

(9)

Soit ct(t) la concentration tissulaire en
traceur (en mmol.g-1, quantité de tra-
ceur par unité de masse de tissu).
Celle-ci est reliée à la fonction résidu
par :

R(t) = ct (t)/ct (0
+) (10)

R(t) apparaît donc comme la concen-
tration tissulaire normalisée.

La présence du traceur dans la région
tissulaire affecte le temps de relaxa-
tion T2* d’une séquence pondérée en
écho de gradient. Le signal S(t) est
alors de la forme :

S(t) = K exp (-TE/T2*(t)) (11)

Il vient naturellement en exprimant
(11) à t = 0– :

(12)

avec S(0–), le signal avant l’arrivée de
l’embole du traceur (ligne de base) et
TE, le temps d’écho.

Ceci peut encore s’écrire en introdui-

sant l’évolution de la vitesse de relaxa-
tion ∆R2*(t) = (T2*(t)) –1 – (T2*(0-))–1 :

(13)

où In représente le logarithme népé-
rien.

Bien que le traceur soit supposé rester
intravasculaire, son effet magnétique
s’étend bien au-delà du capillaire et la
faible résolution spatiale de l’IRM de
perfusion donne un signal moyen (un
voxel contenant une grande quantité
de capillaires et de tissu). On montre
qu’aux concentrations de traceurs uti-
lisées, l’évolution de la vitesse de
relaxation transversale peut-être
considérée comme proportionnelle à
la concentration massique du traceur,
soit :

∆R2*(t) = kct (t) (14)

Les relations (10), (13) et (14) condui-
sent donc à :

(15)

La mesure du signal S(t) permet donc
d’avoir accès à la concentration mas-
sique tissulaire en traceur. 

Soient F le débit sanguin tissulaire (en
ml.s-1), Ft le débit sanguin tissulaire
par unité de masse tissulaire (en
ml.s–1/g de tissu) et Fa le débit dans
l’artère alimentant la région tissulaire
considérée (en ml.s–1). Considérons
un embole artériel parfait (embole
infiniment court) en quantité q0 (en
mmol) à l’entrée de la région tissu-
laire. Cet embole représente une
quantité entrante de traceur qi (t) dans
la région tissulaire représentée mathé-
matiquement par une impulsion de
Dirac (puisque infiniment court).
C’est-à-dire que l’on pose qi (t) = q0δ(t)
(ou encore qi (t = 0) = q0 et qi (t ≠ 0) =
0).

En réalité, l’artère n’irrigue pas seule-
ment la région tissulaire considérée
mais irrigue également des régions tis-
sulaires voisines. La quantité q0 de tra-
ceur véhiculée par l’artère n’est donc
pas entièrement délivrée à la région
tissulaire étudiée. La quantité effec-
tive délivrée à celle-ci correspond à la
quantité totale pondérée par le rap-
port du flux tissulaire au flux artériel,

i.e., qi (t) = q0δ(t)F/Fa. Comme le flux
tissulaire Ft est exprimé par unité de
masse de tissu, la concentration mas-
sique de traceur à l’instant t = 0+,
c’est-à-dire juste après l’entrée de
l’embole, est donnée par :

(16)

La concentration tissulaire massique
prise à l’instant initial est donc pro-
portionnelle au flux sanguin tissu-
laire. Connaissant le débit artériel Fa
et en extrapolant la mesure de S(t) à
t = 0+, on obtient donc une mesure
du flux sanguin tissulaire Ft.

En fait, l’équation (16) doit être corri-
gée. En effet, seul le volume plasma-
tique est accessible au traceur et en
proportion ce volume n’est pas le
même pour le sang artériel et pour le
sang contenu dans les capillaires.

L’expression (16) doit donc être refor-
mulée selon :

(17)

où Hcap et Ha représentent respective-
ment les hématocrites capillaire et
artériel et κH = (1 - Ha)/(1 - Hcap).

Considérons maintenant l’aire sous la
courbe d’évolution de la concentra-
tion ct (t) mesurée à partir de (15),
celle-ci s’écrit :

t

(18)

En utilisant la relation (8) et la rela-
tion entre les moments de R(t) et ceux
de h(t) (9), il vient :

(19)
où Vt représente le volume sanguin
tissulaire (en ml/g de tissu). Connais-
sant le flux artériel, l’aire sous la
courbe de concentration permet donc
la mesure du volume sanguin tissu-
laire.

Les courbes suivantes (figure 2) sché-
matisent un cas particulier où l’on
suppose que R(t) = exp(-t/MTT) soit
un modèle mono-compartimental
(voir annexe 2).



On peut donc, à partir des courbes du
signal, obtenir la courbe de concen-
tration (15) et de là, extraire la concen-
tration ct(0

+) qui est proportionnelle
au flux sanguin capillaire du tissu étu-
dié Ft (17). L’aire sous la courbe de
concentration est proportionnelle au
volume sanguin capillaire Vt (19), le
rapport entre l’aire et la valeur à l’ori-
gine étant égal au temps de transit
moyen ou MTT.

En toute rigueur, l’embole ne peut
être parfait. Il y a nécessairement un
retard td entre l’instant t = 0 où le tra-

ceur est injecté au niveau d’une veine
du bras et le moment où il arrive au
niveau de la région tissulaire étudiée
(td repérant le temps d’arrivée dans le
tissu de la quantité maximale de tra-
ceur). De plus, même si l’embole est
injecté instantanément ou supposé
l’être (ce qui ne peut être supposé
compte-tenu du mode d’injection et
de la résolution temporelle de la tech-
nique d’imagerie de perfusion), le
transport du traceur par le sang jus-
qu’à une région tissulaire provoque
un étalement temporel sur une durée
te (largeur à mi-hauteur) à l’entrée de
ce dernier dans la région tissulaire
(figure 3).

La courbe de concentration tissulaire
du traceur se retrouve convoluée par

la fonction décrivant l’entrée de ce
dernier dans la région tissulaire étu-
diée. La forme de l’évolution de la
concentration est donc affectée par le
délai et l’élargissement liés au trans-
port du traceur par le système artériel
jusqu’à la région tissulaire étudiée.

Supposons comme précédemment
que le système dynamique est à l’état
stationnaire (i.e., le flux reste constant
pendant toute l’expérience). 

Soit ca (t) la concentration artérielle
(mesurée en mmol.ml-1) prise juste au
niveau de l’entrée de la région tissu-
laire. 

La quantité de traceur par unité de
masse de tissu entrant dans la région
tissulaire entre les instants τ et τ = dτ
est donnée par Ft ca(τ)dτ. De cette
quantité, seule la fraction R(t - τ) est
encore présente dans la région tissu-
laire à l’instant t. La quantité de tra-
ceur par unité de masse de tissu
entrée entre les instants τ et τ + dτ et
encore présente à l’instant t s’écrit
donc Ftca(τ)dτ�R(t - τ).

La quantité totale présente dans le
tissu à l’instant t s’obtient en effec-
tuant la somme de ces quantités sur
tous les intervalles de temps infinitési-
maux (τ, τ+ dτ) d’entrée de l’embole
artériel. En tenant compte de la cor-
rection à apporter liée à la différence
d’hématocrite entre le sang capillaire
et le sang artériel, on a donc :

(20)

La concentration dans la région tissu-
laire s’écrit donc mathématiquement
comme étant proportionnelle au pro-
duit de convolution de la concentra-
tion artérielle ca(t) et de la fonction
résidu R(t) :

(21)

où le symbole ⊗ indique le produit de
convolution. 

Sous cette forme ct(t) apparaît bien
comme la somme des différentes
contributions à l’instant t de quantités
de l’embole artériel entrées aux ins-
tants τ et dont les fractions R(t - τ)

Prise en compte de l’entrée arté-

rielle (durée de l’embole tissulaire)

Figure 2. Embole, évolutions du signal et de la concentration pour un embole parfait et une
fonction résidu de la forme R(t) = exp (– t/MTT).



sont encore présentes dans le lit capil-
laire à l’instant t comme l’illustre la
figure 4 dans le cas d’une fonction
résidu en exp (-t/MTT).

La surface sous la courbe tissulaire est
facilement mesurable. Il est aisé de
montrer que cette aire normalisée à
l’intégrale de la concentration arté-
rielle est proportionnelle au volume
sanguin tissulaire Vt soit au CBV. On
a (voir calcul en annexe 3) :

(22)

Comme évoqué précédemment, l’aire
sous la courbe de concentration en
fonction du temps permet d’estimer
le volume sanguin cérébral régional
(CBV = Vt ), ce qui présente deux
avantages importants.

1. puisque l’embole est injecté au
niveau d’une veine du bras, après pas-
sage dans le sang artériel, l’intégrale
de ca (t) est une constante K quelle
que soit l’artère considérée (voir
annexe 4). Ceci permet d’effectuer
des mesures relatives de volumes san-
guins tissulaires dans des régions dif-
férentes sans avoir connaissance à
priori de la quantité de traceur injec-
tée ni de la concentration artérielle
puisque le CBV d’une région s’écrit :

(23)

En fait, ces mesures relatives ne res-
tent valables que si l’on peut considé-
rer que κH est une constante pour les
différentes régions tissulaires céré-
brales.

Figure 3. Embole entrant, évolutions du signal et de la concentration pour une fonction rési-
du de la forme R(t) = exp (–t/MTT) en tenant compte du retard et de l’élargissement de
l’embole.

Figure 4. Concentrations des emboles artériel et tissulaire pour une fonction résidu de la
forme R(t) = exp (–t/MTT).

MESURE DE PARAMÈTRES

RELATIFS DE LA PERFUSION

CÉRÉBRALE

Détermination du volume sanguin 
cérébral (CBV)



2. puisque le CBV s’exprime à partir
d’intégrales de concentrations qui
sont des fonctions régulières du
temps, il n’est pas nécessaire d’échan-
tillonner ces fonctions à des fré-
quences trop importantes.

Certains auteurs se réfèrent plutôt au
calcul du pourcentage de perte d’in-
tensité de signal (Maximum Signal
Drop) associé à la concentration
maximale de traceur dans les capil-
laires cérébraux et proposent de
prendre ce paramètre comme indice
de la densité microvasculaire plutôt
que de le calculer selon (22) [23].

Il existe deux méthodes pour détermi-
ner le flux sanguin cérébral :

– la première méthode consiste à éva-
luer le CBF à partir de l’expression de
la concentration du traceur dans la
région tissulaire prise à l’instant initial
pour un embole artériel infiniment
court selon CBF = Ft = κHFact(0

+)/q0
(17). En réalité, l’embole artériel à
l’entrée de la zone tissulaire ne peut
être considéré comme infiniment
court. La concentration mesurée subit
l’influence de la forme de l’embole
artériel via le produit de convolution
(21). La valeur ct(0

+) relevée directe-
ment n’est donc qu’une grossière
approximation. De plus, seuls des
débits correspondant à des régions tis-
sulaires alimentées par des flux arté-
riels Fa identiques peuvent être com-
parés entre eux.

– la deuxième méthode de mesure
relative consiste à calculer le MTT,
déterminé à partir de la mesure de la
largeur à mi-hauteur sur la courbe de
concentration tissulaire et du principe
du volume central [24]. Le MTT
mesuré dans ces conditions permet de
faire une estimation grossière de la
perfusion tissulaire car dans ce cas, on
ne tient pas compte de la convolution
de la fonction résidu avec l’entrée
artérielle.

Il faudrait disposer d’un modèle vas-
culaire de façon à relier la largeur à
mi-hauteur ∆tt/2 de la fonction résidu

au MTT. Par exemple, dans le cas
d’une fonction résidu en exp
(–t/MTT), la largeur à mi-hauteur
∆tt1/2 est reliée au MTT par ∆tt1/2 =
0,69�MTT.

La largeur à mi-hauteur mesurée
directement sur la courbe de concen-
tration surestime la largeur à mi-hau-
teur de la fonction résidu.

La connaissance des paramètres CBV
et MTT permet de déduire théorique-
ment le débit sanguin cérébral régio-
nal par application du principe du
volume central : CBV = CBF�MTT.
Comme le MTT est surestimé, le
débit est lui sous-estimé par cette
méthode.

Les paramètres relatifs ne peuvent être
quantifiés de façon absolue dans la
mesure où la fonction d’entrée arté-
rielle n’est pas connue à priori. En
effet , cette fonction d’entrée est
dépendante des variations physiolo-
giques telles que le débit sanguin car-
diaque, la pression sanguine artérielle,
la structure vasculaire, ainsi que les
conditions d’injection et la concen-
tration du traceur utilisé.

La mesure relative des paramètres de
perfusion est souvent utilisée chez des
patients comme estimation des para-
mètres physiologiques de perfusion et
présente l’avantage d’être simple et
rapide. Une normalisation (diffé-
rences ou rapports des paramètres de
perfusion par rapport à une zone
saine controlatérale : substance
blanche, cervelet, artère) est souvent
réalisée et permet de comparer les
patients entre eux. Malheureusement,
la normalisation des paramètres rela-
tifs n’élimine pas les différences cau-
sées par les fluctuations physiolo-
giques contenues dans la fonction
d’entrée artérielle.

Des simulations numériques ont été
effectuées pour mettre en évidence la
variabilité des paramètres de perfu-
sion suivant différentes valeurs de la
fonction d’entrée artérielle et de la
réponse du tissu [18]. Ces travaux ont

bien montré que les paramètres de
perfusion calculés ne s’affranchissent
pas des différences causées par les
variations de la fonction d’entrée arté-
rielle.

Compte-tenu de (17), (22) et du fait
que la courbe de concentration tissu-
laire résulte de la convolution de la
fonction résidu par la fonction de la
concentration artérielle, si on cherche
à obtenir des mesures absolues des
paramètres CBF, CBV et MTT, il est
nécessaire de déconvoluer la concen-
tration tissulaire de la concentration
artérielle.

La première étape de la déconvolu-
tion consiste à estimer la concentra-
tion artérielle ca(t) encore appelée
fonction d’entrée artérielle ou AIF
(Arterial Input Function).

Une estimation de la fonction d’en-
trée artérielle peut être réalisée en
IRM de perfusion à partir d’une
région d’intérêt placée sur une artère
corticale visible dans les plans de
coupes tissulaires [25, 26]. Les voxels
correspondant à une artère corticale
sont relativement simples à repérer
sur les images puisqu’ils correspon-
dent à la plus grande vitesse de varia-
tion du signal (embole très concen-
tré).

L’entrée artérielle (AIF) est générale-
ment modélisée par une fonction afin
de réduire, au cours du processus de
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déconvolution, l’effet du bruit (ins-
trumental et physiologique) apporté
par cette entrée artérielle et surtout de
s’affranchir des effets de la recircula-
tion du traceur. Le plus souvent, c’est
une fonction de type gamma (du type
où ca (t) = Γ(t) = c0 t r exp(-bt) où r et b
sont des constantes positives) qui est
utilisée pour modéliser l’AIF. Les
paramètres calculés r et b couvrent
une large gamme de valeurs in vivo et
définissent les pentes ascendante et
descendante de la courbe de fonction
d’entrée artérielle (figure 5).

Une méthode itérative de minimisa-
tion par les moindres carrés est utili-
sée pour ajuster au mieux la courbe
modèle et les points expérimentaux
en prenant soin de ne prendre en
compte que le premier passage de
l’embole. Les points expérimentaux
correspondant à des instants au-delà
de τAIF ne sont pas pris en compte
pour la détermination de c0, r et b.
Modélisée ainsi par la fonction Γ(t),
l’AIF est débarrassée de la recircula-
tion.

De nombreuses méthodes mathéma-
tiques sont disponibles pour décon-
voluer la courbe temporelle de
concentration tissulaire. Ne sont briè-
vement décrites ici que les méthodes
les plus couramment employées en
imagerie de perfusion. Les autres
techniques possibles telles que les
ondelettes [27], le maximum de vrai-
semblance [28], très peu utilisées, ne
seront pas exposées.

Deux types d’approches sont pos-
sibles, soit indépendante d’une fonc-
tion modèle, soit dépendante d’une
modélisation de la circulation tissu-
laire, dans ce cas l’expression mathé-
matique de R(t) est donnée.

L’expression de la fonction résidu
dépend de la modélisation de la ciné-
tique du traceur dans le lit vasculaire.

Si on considère un modèle à compar-
timent unique donc un traceur pure-
ment intravasculaire, la fonction
résidu peut être décrite par une fonc-
tion exponentielle R(t) = exp(-t/MTT)
(voir annexe 2).

Lorsque le traceur franchit la barrière
hémato-encéphalique la fonction
modèle est plus complexe. Dans le
cas d’un modèle à deux comparti-
ments, L. Axel [29] et J.A. Jacquez
[30] ont proposé de modéliser la
fonction résidu par une somme de
deux fonctions exponentielles. Plus
récemment, une fonction de Fermi a
été utilisée par B. Neyran et al. et par
M. Jerosch-Herold et al. [31, 32].

Pour résoudre (21), étant donnée la
forme de la fonction résidu, une
méthode de régression non linéaire
par les moindres carrés est utilisée
pour ajuster les paramètres de la fonc-
tion résidu et rendre minimale l’ex-
pression :

(24)

où les ti représentent les instants suc-
cessifs auxquels ont été acquises les
N images.

L’avantage de cette méthode est
qu’elle est peu sensible au bruit pol-
luant les données expérimentales.
Son inconvénient majeur en IRM de

perfusion est que l’on présuppose une
forme de la fonction résidu, réduc-
tionniste qui n’est pas toujours en
adéquation avec la physiologie du
patient étudié.

Dans cette approche, aucune hypo-
thèse concernant la fonction résidu
R(t) n’est posée. Trois principales
méthodes, présentant plus ou moins
de variantes, sont présentées.

Précisons que l’on peut, afin de
réduire le bruit comme c’est le cas
pour l’AIF, ajuster la courbe tissulaire
à une fonction (par exemple une
fonction Γ) pour réduire le bruit, on
parle alors de méthode paramétrique.
En général, on attache le qualificatif
de paramétrique (P) ou non-paramé-
trique (NP) à la méthode de déconvo-
lution utilisée pour obtenir la fonc-
tion résidu.

La méthode de déconvolution par
transformée de Fourier est très sen-
sible au bruit expérimental entachant
d’erreurs essentiellement les valeurs
de la concentration tissulaire si seule

Figure 5. Ajustement de l’AIF à une fonction Gamma.
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l’AIF a été filtrée au préalable au
cours de la modélisation par la fonc-
tion Γ. Le bruit possède généralement
des composantes spectrales de hautes
fréquences alors que le spectre de la
concentration tissulaire se situe vers
les basses fréquences (phénomène
physique à évolution lente). Pour
réduire l’effet du bruit tissulaire, on
peut donc appliquer dans le domaine
fréquentiel un filtrage de type passe-
bas avant d’effectuer la transformée
de Fourier inverse. Pour éviter de défi-
nir le filtre nécessaire par une
connaissance à priori de R(t), on uti-
lise un filtrage de Wiener ou un
pseudo filtrage de Wiener adaptatif
[33, 34].

Comme évoqué précédemment (para-
graphe 2), on ne dispose que d’un
nombre fini N de mesures . Si la
période d’échantillonnage ∆t est suffi-
samment courte eu égard à la vitesse
d’évolution des concentrations, l’ex-
pression intégrale (21) peut être appro-
chée par :

(25)

– Minimisation et régularisation
(MR)

Pour s’affranchir de l’effet du bruit,
une technique de régularisation peut
être employée. La plupart de ces tech-
niques présupposent la forme mathé-
matique de R(t). Cette régularisation a
pour but de supprimer toute variation
brutale de R(t) qui proviendrait, via le
processus de déconvolution, du bruit
de ct(t). La méthode envisagée pour
résoudre l’équation (25) est d’effec-
tuer une régression au sens des
moindres carrés.

La régularisation est sans effet tant
que la fonction R(t) déconvoluée est
une fonction régulièrement décrois-
sante du temps et donc n’affecte pas à
terme la qualité de la minimisation
par les moindres carrés.

– Décomposition en valeurs singu-
lières (SVD)

R(t) devant être physiquement une

fonction régulièrement décroissante,
théoriquement l’existence de valeurs
singulières nulles ou proches de zéro
est impossible. Leur présence peut
provenir de régions de données expé-
rimentales très fortement bruitées, i.e.
les données étant échantillonnées
avec une période telle que les change-
ments de concentration artérielle et
tissulaire en fonction du temps peu-
vent être relativement faibles compa-
rés au bruit. Ce comportement est
manifeste pour ca(t). juste avant l’arri-
vée de l’embole c’est-à-dire sur la
ligne de base de l’AIF et dans la
queue de l’embole où la concentra-
tion retourne lentement vers la ligne
de base. On doit évidemment éviter
la prise en compte de ces valeurs pour
la détermination de R(t).

Il est clair ici que les valeurs singu-
lières nulles ou proches de zéro qui
ne correspondent qu’à du bruit per-
turbent sérieusement le processus de
déconvolution. Les mesures trop
bruitées et ne portant pratiquement
aucune information sur le signal ne
sont plus prises en comptes. La valeur
du seuil doit être fixée en fonction du
nombre d’échantillons de mesures
relativement à l’extension de ca(t) et
en fonction du rapport signal sur
bruit de ces mesures.

De nombreuses équipes ont étudié la
perfusion cérébrale par IRM et ont
cherché à obtenir des paramètres
hémodynamiques quantitatifs en uti-
lisant et en développant des
méthodes d’analyse du signal et des
images. 

Des travaux ont été réalisés en image-
rie chez des sujets sains et des patients
présentant des anomalies vasculaires
[35-37]. Certaines études ont montré
que les paramètres physiologiques
(CBF et CBV) mesurés au niveau du
réseau capillaire dans un cerveau sain
étaient étroitement corrélés, dans le
sens où une augmentation du CBF

s’accompagnait très souvent d’une
augmentation du CBV [38, 39]. Cette
corrélation peut disparaître dans le
cas de certaines pathologies. Par
exemple, un CBF diminué et un CBV
élevé sont souvent observés dans les
cerveaux ischémiques, une situation
qui a été décrite comme correspon-
dant à une diminution de la réserve
de perfusion [40].

Bien que la technique d’IRM de per-
fusion soit utilisée de plus en plus
souvent dans le cadre du diagnostic
de la pathologie encéphalique, les dif-
férents modèles du lit cérébrovascu-
laire présentés et les différentes
méthodes de déconvolution propo-
sées conduisent à une disparité
importante des résultats.

K.A. Rempp et al. [34] ont utilisé une
approche paramétrique par transfor-
mée de Fourier, P-TF, pour déconvo-
luer les courbes de concentration.
Pour estimer au mieux la fonction
d’entrée artérielle, K.A. Rempp et al.
[34] ont sélectionné les voxels qui
avaient un temps précoce d’arrivée de
l’embole et qui induisaient un fort
changement de signal. Ils ont obtenu
des valeurs de CBF et de CBV mesu-
rées dans la substance blanche et la
substance grise comparables à celles
obtenues en médecine nucléaire en
tomographie par émission de posi-
tons (TEP).

À partir de simulations numériques
réalisées sur la base du voxel et pour
un modèle mono-compartimental du
lit vasculaire, L. Ostergaard et al. [25]
ont comparé les trois principales
méthodes de déconvolution non
paramétriques indépendantes d’une
fonction modèle, NP-TF, NP-SVD et
NP-MR, ainsi qu’une méthode
dépendante d’une fonction modèle. 

Cette dernière approche donne évi-
demment de meilleurs résultats pour
peu que la fonction résidu utilisée
dans la déconvolution soit la bonne
(i.e., celle utilisée pour générer les
signaux).

Lorsque le flux est élevé (> 35
ml.mn1/ 100 g), la méthode NP-TF
sous-estime la valeur du CBF quel
que soit le rapport signal sur bruit. La
mauvaise estimation du MTT lorsque
celui-ci est court (i.e., flux élevés) est
très probablement liée à un problème
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d’échantillonnage insuffisant. À
faible rapport signal sur bruit, cet
effet s’accroît à cause d’une mauvaise
approximation de la fonction résidu.
La valeur du CBF se retrouve biaisée
par celle du MTT. En revanche, pour
des flux plus faibles, l’estimation du
CBF reste correcte.

Concernant la méthode NP-SVD, le
CBF est légèrement surestimé princi-
palement pour un rapport signal sur
bruit élevé. Pour un rapport signal sur
bruit faible, le flux est sous-estimé
notamment aux valeurs de flux élevés. 

Le flux est toujours surestimé par la
méthode NT-MR quels que soient le
rapport signal sur bruit et la valeur du
flux.

Ces résultats ont été vérifiés en corré-
lant les mesures de CBF et de CBV
obtenues en IRM chez des volon-
taires sains à celles obtenues en TEP.
Des grandeurs absolues ont été obte-
nues en utilisant une constante empi-
rique qui relie les vitesses de flux
mesurées en IRM (en unités de
contraste de susceptibilité magné-
tique) à celles mesurées en TEP
(vitesses de flux absolues) [26].

Les propriétés du tissu parenchyma-
teux (variables suivant les patholo-
gies) peuvent influencer les
constantes de proportionnalité impli-
quées dans la quantification du CBV
et du CBF. De ce fait, les mesures
absolues nécessitent la connaissance
de la constante κh donc des niveaux
d’hématocrite (dans les capillaires et
dans les gros vaisseaux). Il a été mon-
tré qu’une variation de 30% de l’hé-
matocrite pouvait induire une varia-
tion, donc une erreur, de 10% sur la
mesure du CBF relatif ou absolu [41].

De même, la méthode ne prend en
compte qu’un pseudo-capillaire

moyen pour effectuer le calcul de la
constante κh. En toute rigueur, la
technique d’IRM idéale devrait utili-
ser une séquence doublement pondé-
rée, en T2 pour cibler les capillaires et
en T2* pour l’artère [3].

Un autre problème se pose concer-
nant le choix de l’AIF. Idéalement,
celle-ci devrait être prise sur une
artère jouxtant et approvisionnant
l’entrée de la région tissulaire. Cette
configuration est en pratique impos-
sible car on doit disposer technique-
ment d’une artère d’une taille suffi-
samment importante pour réaliser
une mesure fiable de l’AIF. 

Ceci a pour effet d’introduire un
retard et un élargissement de l’embole
entre le signal de l’AIF et celui de la
région tissulaire. F. Calamante et al.
[42] ont montré qu’un retard et une
dispersion de l’embole pour estimer
la fonction d’entrée artérielle intro-
duisaient une surestimation du MTT
et donc une sous-estimation du CBF.
Un décalage temporel entre l’AIF et
le signal tissulaire se traduit, avec la
méthode de déconvolution par TF,
par un décalage de phase et n’a pas
d’effet sur les valeurs obtenues de la
courbe tissulaire déconvoluée, donc
sur le CBF.

De façon générale, alors que l’erreur
introduite par le retard de l’embole
peut être corrigée en prenant en
compte l’information de temps d’arri-
vée de celui-ci, la correction concer-
nant la dispersion de l’embole est
moins évidente et nécessite la mise en
œuvre d’un modèle de la zone de
transition artère-capillaires. En effet,
les méthodes mathématiques de
déconvolution sont affectées par l’ef-
fet de dispersion de l’embole de tra-
ceur puisque le modèle cinétique ne
peut prendre en compte la dispersion

de l’embole qui se produit entre l’AIF
et la véritable fonction d’entrée arté-
rielle de la région tissulaire. 

Une modélisation du lit vasculaire et
une généralisation du modèle ciné-
tique pour y inclure les effets de dis-
persion dans la région de transition
artère-capillaires sont donc néces-
saires pour corriger les effets de dis-
persion.

Le CBV (proportionnel à l’aire sous la
courbe tissulaire) n’est pas affecté par
le retard de l’embole de traceur, puis-
qu’un retard a seulement pour effet
de déplacer le pic de concentration
sans modifier la taille et l’allure de la
courbe.

Bien évidemment, d’autres facteurs
sont à prendre en compte si l’on veut
pouvoir espérer réaliser une modélisa-
tion correcte et obtenir une cartogra-
phie cérébrale fiable des paramètres
physiologiques de perfusion [43].
Citons par exemple :

– le caractère multi entrées et multi
sorties possible de certaines zones tis-
sulaires ;

– l’effet de la distribution de la taille
des capillaires obtenue en imagerie
pondérée en T2 ;

– le bruit physiologique sur l’AIF
engendré par les pulsations car-
diaques, respiratoires et celles du
liquide céphalorachidien ;

– l’extravasation possible du traceur
dans le parenchyme cérébral ;

– la rétention possible du traceur dans
les capillaires ;

– la recirculation (supprimée dans
l’expression de l’AIF) peut apparaître
dans la réponse tissulaire notamment
lors de l’utilisation de longues
séquences d’acquisition.



Relation mathématique entre le
moment d’ordre n de R(t) et celui
d’ordre n + 1 de h(t).

Par définition de la fonction résidu,
on a :

(A1-1)

Soit H(t) la primitive de h(t) (i.e., h(t)
= dH(t)/dt). L’équation précédente
peut s’écrire aussi R(t) = 1 - (H(t) -
H(0)). On obtient donc :

(A1-2)

L’expression du moment d’ordre n de
R(t) est par définition :

(A1-3)

Cette dernière peut être intégrée par
parties pour donner :

(A1-4)

En supposant que la décroissance de
R(t) est au moins d’ordre exponentiel
(voir le cas particulier en annexe 3), le
premier terme de (A1-4) s’annule et
en utilisant (A1-2), on obtient la rela-
tion reliant le moment d’ordre n de
R(t) à celui d’ordre de n + 1 de h(t), à
savoir :

(A1-5)

Expression de la fonction résidu
dans le modèle mono-compartimen-
tal.

Le cas R(t) = exp(-t/MTT) est un cas
simple intéressant. Etudions la varia-
tion élémentaire de la concentration

massique normalisée en traceur entre
les instants t et t + dt, soit dR(t).
Comme le traceur est transporté par
le flux sanguin capillaire, il est raison-
nable de poser en première approxi-
mation que cette variation est à la fois
proportionnelle à la durée élémen-
taire dt et à la concentration normali-
sée présente à l’instant t, soit R(t).
Ceci n’est vrai que si le traceur reste
intravasculaire, c’est-à-dire si on se
trouve dans un modèle mono-com-
partimental. On a donc :

dR(t) = – αR(t)dt (A2-1)

où α représente la constante de pro-
portionnalité positive et le signe - per-
met de tenir compte de la décrois-
sance de R(t) (i.e., dR(t) < 0).

L’intégration de l’équation (A2-1)
conduit à R(t) = exp(– αt).

Calculons le moment d’ordre zéro de
R(t) (soit le moment d’ordre 1 de h(t))
lequel est égal au MTT.

(A2-2)

La constante α s’identifie donc à l’in-
verse du MTT et on écrit :

(A2-3)

Calcul du volume sanguin tissulaire
V1.

La concentration tissulaire est donnée
par (21), soit :

(A3-1)

L’aire sous la courbe tissulaire a donc
pour valeur :

(A3-2)

Ceci s’écrit encore en permutant
l’ordre d’intégration et en effectuant
le changement de variable u = t - τ :

(A3-3)

Or la fonction résidu n’est non nulle
que pour des temps positifs. Il vient
alors :

(A3-4)

Soit :

(A3-5)

L’aire sous la courbe de la concentra-
tion tissulaire normalisée à celle de la
concentration artérielle donne, au
facteur 1/κH près, le volume sanguin
tissulaire.

Détermination de l’intégrale de la
concentration artérielle ca(t)

Considérons une artère de débit san-
guin Fa se divisant en deux sous-
artères de débits Fa1 et Fa2 comme le
montre la figure 6.

Soit un embole artériel correspondant
à une quantité q0 de traceur et soit
une durée T, grande devant l’étale-
ment de celui-ci. A cette durée corres-
pond un volume Va = FaT dans l’ar-
tère. Supposons que l’on se trouve à
un instant t tel que, par hypothèse,
l’embole est totalement contenu dans
le volume Va. Au cours du temps, cet
embole se déplace, s’élargit et se
scinde en deux dans les deux sous-
artères (en quantité q1 et q2). À la
durée T, correspondent alors les
volumes Va1 = Fa1T et Va2 = Fa2T. À
un instant t + ∆t, les deux emboles
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sont totalement compris dans les
volumes Va1 et Va2 respectivement.

Le sang étant incompressible on a Va
= Va1 + Va2. La conservation de la
quantité de traceur impose que q0 =
q1 + q2. Ceci peut être réécrit en fai-
sant intervenir les concentrations :

(A4-1)

Les débits étant constants, il vient :

(A4-2)

En notant c la moyenne d’une
concentration sur la durée T, on
obtient :

(A4-3)

Comme on doit respecter la conserva-
tion du volume liée à l’incompressibi-
lité du sang (Va = Va1 +Va2), on a
obligatoirement a =  a1 =  a2.

La durée T ayant été définie comme
englobant totalement l’embole, il
vient quelle que soit l’artère que l’on
considère :

(A4-4)

L’intégrale de la concentration arté-
rielle est donc une constante K indé-
pendante de l’artère considérée et de
la forme de l’embole la parcourant
(hauteur et largeur).
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