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INTRODUCTION

La thése s’inscrit dans une volonté de compréhension des bronchopathies chroniques, en particulier
I'asthme. Le but du travail a été d’associer I'information contenue dans des données d’imagerie
médicale et I'évaluation clinique de patientes asthmatiques. Ce travail a été financé dans le cadre d’une
these CIFRE (Convention Industrielle de Financement par la Recherche) par une société de recherche
clinique spécialisée dans les pathologies respiratoires, MED BIO MED.

Le rationnel de ce travail est de trouver une solution innovante permettant de faciliter le diagnostic et
de classifier les patientes en utilisant des données de scanner thoracique tout en y associant une
dimension clinique. Cette these s’inscrit dans la continuité du travail mené par le Dr Gregory Marin [1].

L'asthme est une maladie fréquente. Elle est caractérisée par I'obstruction des bronches qui entraine
une réduction du volume respiratoire. Une partie des patients présente une forme sévere (asthme
difficile) pouvant mener a une défaillance du systeme respiratoire. Il existe actuellement de nouveaux
développements thérapeutiques. L’évaluation de l'efficacité de ces traitements repose pour le
moment sur les données cliniques : questionnaires standardisés (ACQ) et nombre d’exacerbations.

Les développements actuels de I'imagerie offrent I'opportunité de quantifier la sévérité de la maladie
et d’évaluer de facon objective la réponse au traitement. L'obstruction des voies aériennes est en effet
visible au scanner. Différents profils de trappage sont visibles a I'image en fonction de la position, de
I'intensité et de la quantité de bronches obstruées. Ces analyses reposent sur I'étude du parenchyme
pulmonaire issue de la segmentation des images anatomiques.

La complexité de I'analyse des données d’imagerie dans le milieu médical réside dans leur nature, mais
aussi dans les variations du vivant. Le traitement de ces données dites de grandes dimensions est une
problématique courante dans la statistique actuelle. Ce type de données nécessite dans un premier
temps une transformation spécifique permettant d’en extraire I'information pertinente. Puis, dans un
second temps, de confronter I'information obtenue a une problématique, notamment clinique.

L'objectif de cette these est de mettre en place une méthodologie permettant d’étudier I’évolution de
I’'asthme a I'imagerie. Pour cela, nous développons une technique de segmentation du parenchyme
pulmonaire indépendante du tracking des voies aériennes, permettant d’abord une analyse de
données scannographiques parcellaire, puis la transformation de ces éléments anatomiques en
données exploitables pour une analyse de distribution ; en utilisant les moments de la distribution des
k voisins.

Les choix déterministes de modélisation ont étés guidés par I'expérience et les connaissances du
pneumologue et du radiologue qui ont encadré cette thése, afin d’obtenir une modélisation ayant un
rationnel clinique.

La thése est articulée autour de trois chapitres décrivant le travail effectué depuis la réflexion initiale
jusgu’aux résultats obtenus.

Le premier chapitre présente les bases cliniques ainsi que les données nécessaires a la compréhension
de la problématique liée a I'asthme.

L'aspect clinique de I'asthme est présenté depuis ses symptomes et ses traitements jusqu’a la
description anatomique de I'appareil respiratoire permettant de replacer la maladie dans un contexte
plus général. Les mécanismes en ceuvre dans I'asthme sont spécifiquement abordés, permettant de
comprendre la maladie étudiée.



Les caractéristiques et les particularités du jeu de données étudié sont présentées, a partir des
méthodes d’acquisition et la composition des images de scanner jusqu’a la méthode d’extraction du
parenchyme pulmonaire sur les images de scanners thoraciques.

La problématique, les objectifs ainsi que les hypothéses de travail liées a la clinique cloturent ce
chapitre.

Le second chapitre regroupe I'ensemble des pistes explorées pour analyser les données, ainsi que la
méthodologie mise en place.

Dans un premier temps les problématiques liées a la modélisation sont introduites, suivies de la
définition mathématique des données, permettant de trouver un contexte favorable a leur analyse.

Ensuite sont discutées des méthodes classiques d’analyse d’images et les solutions permettant de les
comparer. Cette partie est suivie d’une rapide explication des méthodes de détection et
d’apprentissage, notamment utilisées dans I'analyse d’images, mais aussi dans la caractérisation d’une
image. Par la suite est développée la théorie nécessaire a I'application de la méthode.

La méthode développée permettant d’analyser les données est ensuite présentée en détail. Cette
méthode permet de comparer les images des scanners et d’en obtenir une information simple, en lien
avec la problématique clinique.

Le chapitre finit par une discussion de la méthode mise en place.

Enfin, le dernier chapitre regroupe les résultats cliniques obtenus et conclut cette thése. Il se
décompose en quatre parties. La premiere établit la stratégie mise en place pour étudier les données.
S’ensuit une analyse basée sur la définition médicale de I'asthme a I'imagerie. Par la suite est présentée
une analyse basée sur le quantile de la distribution des éléments de I'image, permettant d’outrepasser
les effets de seuillage détectés lors de I'analyse précédente. Pour finir, les résultats obtenus sont
discutés.

Ce dernier chapitre est suivi de la conclusion de cette these.



Chapitre 1 INTRODUCTION A L’ASTHME ET AUX DONNEES

Les maladies respiratoires sont un enjeu de santé publique [2] de par le nombre de personnes atteintes
ainsi que par leur mortalité. Dans le contexte actuel de 'augmentation de la pollution atmosphérique,
et en particulier du fait des particules fines, on observe une recrudescence des bronchopathies
chroniques notamment |‘asthme [3, 4]. Le développement de nouveaux outils de diagnostic précoce
de cette maladie est un enjeu important, pour améliorer la sensibilité et la spécificité du diagnostic.
Par ailleurs, une trées bonne compréhension des mécanismes sous-jacents a la crise d’asthme est
essentielle a une prise en charge rapide et adaptée des patients.

1.1  ASPECT CLINIQUE, L’ASTHME UNE MALADIE BRONCHIQUE
1.1.1 SymptOmes, effets et traitements de I'asthme

1.1.1.1 Définition de I'asthme et traitements associés

L'asthme [3, 5] est une maladie non curable qui peut étre efficacement traitée. En 2015, 358 millions
personnes dans le monde en étaient atteintes. C'est une maladie inflammatoire des voies aériennes
respiratoires qui se manifeste de maniére variable d’un individu a un autre. L’asthme est caractérisé
par des symptomes récurrents, comme une obstruction des voies aériennes et des bronchospasmes.
Les symptoémes incluent des épisodes de sifflement, toux, oppression thoracique et essoufflement. Ces
épisodes peuvent apparaitre plusieurs fois par jour, ou seulement quelques rares fois. Chez certaines
personnes, ces symptomes peuvent étre accentués durant la nuit ou lors d’un effort physique.

« Une crise ou exacerbation de I'asthme est une aggravation aigué ou subaigué des symptomes et une
détérioration de la fonction respiratoire par rapport a I’état habituel du patient ; il peut arriver qu’elle
soit la manifestation inaugurale de I'asthme. »[3]

Les symptomes de I‘asthme peuvent étre déclenchés par un ensemble de facteurs génétiques et
environnementaux, entre autres |’exposition a la pollution atmosphérique, au tabac, a des virus et aux
allergénes. Ces facteurs encouragent |‘apparition soit de symptomes de breve durée, soit
d’exacerbations, pouvant étre fatales.

Deux types de traitements existent : les traitements de secours comme les beta-2 agonistes (par
exemple le Salbutamol) de court délai d’action, ou encore les anti-cholinergiques. Ces traitements sont
utilisés pour traiter les crises de fagon ponctuelle. Par ailleurs, les traitements de fond permettent de
limiter I'inflammation et la fréquence des exacerbations.

Le diagnostic peut étre basé sur plusieurs éléments : I'ensemble des symptémes, la réponse du patient
aux thérapies mais c’est encore le résultat des tests de spirométrie qui reste le meilleur élément
discriminant [3]. Cette maladie est classifiée en fonction de la fréquence des symptdomes, de ces
résultats aux explorations de la fonction respiratoire (EFR), mais aussi par la capacité qu’a un patient a
étre répondeur a une thérapie. Cette réponse peut étre évaluée par une valeur d’ACQ-6 ou 7 (Asthma
Control Questionnaire 6 ou 7 questions)[6].

La notion de controle de I'asthme, mesurée par I’ACQ, représente la capacité du patient a maitriser
ses symptomes autant dans leur fréquence que dans leur intensité. Outre le controle des symptémes,
les effets indésirables, la satisfaction du patient ainsi que le gain sur sa fonction respiratoire définissent
la réponse d’un patient a une thérapie.

On distingue cing stades d’asthme, anciennement définis depuis I'asthme léger jusqu’a I'asthme
sévere. Ces différentes catégories permettent de caractériser le profil du patient en fonction du type



de traitement lui permettant d’avoir le meilleur contréle possible de sa pathologie. Les stratégies de
traitement permettant le contréle de I'asthme pour chaque stade de la maladie sont basées sur deux
types de traitements (Figure 1) :

o |es traitements anti-inflammatoires type Corticostéroides (CSI) ou encore les Anti IL-5
permettant de réduire I'inflammation.

e Les traitements de type Beta-agoniste a courte durée d’action (BAAC ou SABA) permettant de
relacher le muscle lisse bronchique responsable de la bronchoconstriction en activant une voie
de signalisation spécifique.

: Stade 5
: : Stade 4
Stade 1 : Stade 2 Stade 3 :
................ S SR RPN R RPRPRPPPPP PP

: ¢ Stade nécessitant

. CSl CSl et/ou . untraitement
Traitement de i Corticostéroide : et/ou :BAACa : g'atppofnt type
contréle " inhalé a faible : BAACa idose i JOTOPLM

: dose :ou éleVée:
Traitement aigu 3’etat_'ago(r|;ic,§ca) courte duree : BAAC ou CSl/formotérol
action :

Figure 1 Stades dans I'asthme

1.1.1.2 Comparaison de traitements dans I'asthme sévére

Afin d’évaluer l'efficacité de nouvelles thérapies basées sur des anti-IL5 utilisées chez des patients
atteints d’asthme sévére, nous avons effectué une méta-analyse en comparaison indirecte (aussi
appelée méta-analyse en réseau). Celle-ci a permis de comparer 3 traitements : le Mepolizumab, le
Reslizumab et le Benralizumab, a différentes doses. La comparaison est basée sur les criteres
d’efficacité estimée par le taux d’exacerbation annualisé, le questionnaire ACQ-5, le VEMS (Volume
Expiré Maximal en une seconde) et enfin sur les évenements indésirables séveres et non séveres
associés au traitement.

Il n’existe pas de comparaison directe entre les traitements, empéchant toute comparaison entre les
effets de chacun. Or, tous ces traitements ont été comparés au placébo. Il est possible grace a la
théorie des comparaisons indirectes d’obtenir une estimation indirecte de |'effet entre les traitements,
ayant pour traitement central le placébo. Nous nous sommes placés dans un contexte bayésien, plus
flexible que des méthodes fréquentistes [7]. Le nombre et la taille des études étaient particulierement
adaptés a ce modéle. Ce contexte a aussi permis de classer les différents traitements entre eux,
notamment grace aux différentes densités a posteriori de chaque effet traitement.

Les résultats obtenus par cette étude ont permis de mettre en avant les forces de chaque traitement
par rapport aux autres, dans un contexte d’absence de comparaison directe entre eux. Cette
évaluation était d’autant plus importante que ces traitements sont en cours d’évaluation sur des
études cliniques de phase 3 (derniére étape en vue d’une autorisation de mise sur le marché).



Ce travail a fait 'objet d’une publication dans le journal Clinical & Expérimental Allergy [8] et est
présenté en Annexe B.

La modélisation utilisée lors de ce travail est présentée ci-dessous.

Une méta-analyse est une méthode statistique permettant de cumuler I'information de plusieurs
essais qui comparent les mémes traitements en vue d’augmenter la puissance statistique de
I’estimation d’un effet entre deux traitements.

Dans cette approche on est amené a privilégier un traitement de référence évalué lors d’une étude
clinique i noté b;, par exemple le placébo. Ce dernier est comparé un autre traitement noté t;. L'effet
b; versus t; est estimé a I'aide d’un modele linéaire généralisé défini comme suit.

On note, Y* une variable d’intérét relevée durant une étude clinique i et I, .., , la variable explicative
correspondant ici au traitement alloué au patient. Le modele de régression généralisé simple s’écrit
alors :

IE(YD)} = Oipe = 1 + dipye it 20,y (1)

Tel que d; ¢, représente I'effet traitement comparant le traitement b; au traitement t; mesuré sur la
population Y%, y; est I'effet du traitement b; dans le i*™¢ essai, 0;p;t; désigne le paramétre général
défini par I’équation ci-dessus, g désigne la fonction de lien du modéle linéaire généralisé (par exemple
lorsque la variable a expliquer est binaire, g est la fonction logit). La fonction de lien g dépend de la

nature des données, conformément aux préceptes des modeles généralisés.

Dans notre situation, deux fonctions de lien sont utilisées. Les critéres linéaires comme I'ACQ et le
VEMS sont étudiés grace a la fonction « identité », et la fonction « logit » sera utilisée pour I'étude
d’autres criteres comme les taux d’exacerbation annualisés et les événements indésirables séveres ou
non séveres.

Dans le cadre de la modélisation (1) ci-dessus, I'effet traitement d; , +, est observé. Il s’agit donc d’une
comparaison directe entre les traitements b; et t;, identiques pour toutes les études incluses.
Cependant dans notre cas il existe un bras de traitement commun, le placébo, et un bras de traitement
différent, le produit testé. On parle alors de comparaison indirecte lorsque I'on cherche a estimer une
différence entre deux traitements qui n’ont jamais été directement comparés. La combinaison des
comparaisons directes et indirectes permet d’estimer I’'ensemble des effets traitement dans une méta-
analyse en réseau. On parle alors de réseau de traitement, désignant I'ensemble des traitements
comparés les uns aux autres au travers des différents essais inclus dans I'analyse.

Cette méthodologie a été mise en place lors de I'étude des traitements anti-IL5.

L’étude des comparaisons indirecte se base sur le principe dit de transitivité défini comme suit : Un
effet traitement (k vs. /) est transitif si 'on observe le méme effet (entre k et /) quels que soient les
traitements intermédiaires utilisés pour comparer ces deux traitements en passant par un troisieme
guelconque (I'effet estimé entre k et m ajouté a I'effet estimé entre m et / donne I'effet estimé entre
k et |, c’est une comparaison indirecte).

Pour un couple (k, 1) de traitements on peut alors écrire (principe de transitivité):

di = digm + iy = Ay — dipgr, YmM,m'. (2)



L’hypothese de cohérence du réseau est la généralisation du principe de transitivité des comparaisons
indirectes a I'ensemble des traitements du réseau. La définition des équations de cohérence pour T
traitements est présentée ci-dessous, ici le traitement 1 est considéré comme la référence :

dyz = dqiz3 —dyy
dyg = dig —dyy

d(T—l)T =dyp — dl(T—l).

Un modele cohérent est un modele qui suppose la transitivité de I'ensemble des comparaisons directes
et indirectes du réseau. En se basant sur les équations définies ci-dessus, il est possible d’exprimer
I’ensemble des effets traitement en fonction d’un traitement référent b, choisi par I'expérimentateur,
généralement le placébo ou le traitement le plus représenté dans le réseau. A partir de ces équations,
on obtient I'ensemble des combinaisons des effets possibles entre les traitements.

L'effet traitement est alors modélisé a I'aide du méme modele linéaire généralisé (1) défini
initialement. Posons I'estimateur de I'effet traitement d;;, , il peut aussi s’écrire grace aux
hypotheses de transitivité comme d; p,¢; = dp,¢; — dp,p;, €€ Modele est appelé modele a effet fixe. La
notation b;t; désigne le couple de traitements administrés dans le i'*“™¢ essai et b, désigne le
traitement de référence sur 'ensemble des traitements considérés.

Afin d’accepter une certaine flexibilité dans les hypothéses de transitivité, on intégre un effet aléatoire
normalement distribué a I'estimateur de I'effet traitement qui devient alors §; j, ¢, définit comme :

2
5i,biti ~ N(dboti - dbobi' o )

La variation de I'estimation est alors captée par |'effet aléatoire o et s’appelle I'hétérogénéité de la
méta-analyse. Elle correspond aux variations inhérentes a chaque étude, telles que les différences de
population, de matériels employés, de protocoles etc.

Dans notre étude, la méta-analyse en comparaison indirecte a été faite en intégrant une hétérogénéité
de maniére globale.

Dans un contexte bayésien, 'ensemble des effets traitement est estimé comme suit :

Le modeéle se définit vis a vis de I'information recueillie par bras de traitement, b; A t; = k;.

Dans le cadre ol la fonction de lien est I'identité, les données individuelles de chaque étude Y% ne sont
pas connues, mais les caractéristiques par bras de traitement le sont. Un estimateur de l'effet
traitement y; p, o ¢, NOtE y; i; est généralement fourni avec une notion de variabilité (erreur standard,
variance ou encore |'écart type). De maniére générale, la notion de variabilité est ramenée a I'écart
type et est notée s; ;. L'effet traitement est donc simulé par le modéle bayésien suivant :

2
Vs, Oijepr Site; ~ N (O s SPk,)-

Quand la fonction de lien est la fonction logit, les données individuelles de comptage sont non
accessibles. Seul un résumé est fourni, comme le nombre d’évenements par bras de traitement, Tk,
et le nombre de sujets ny,.



L'effet traitement est donc simulé, pour une variable aléatoire X, grace a la densité binomiale
X ~ B(n,p) définiparP(X = k) = (;‘) p*(1 — p)" . Le modéle devient :

Ti,kil Gi,kl‘J nkl" pi,kl‘N B(nki' pi,ki)'

Oik, = logit(pi_ki).

L'estimation de I'ensemble des effets traitement est calculé comme suit : En vertu du théoréme central
limite et en considérant que I'échantillon est de taille suffisante, I’estimateur de I'effet traitement est
normalement distribué autour de sa valeur théorique.

L'effet traitement observeé sur chaque bras 6; i, est donc distribué comme suivant :
Oik; = i + Oik; Uik, 2b0)
2
5ibiti| dp,tp 0 ~ N(dboti - dbobi' o )' (3)
o =—.
72
Les priors sont :
dpyt; ~N(a,b) Vj,p; ~N(a,b) et v~ Ulc,d].

a, b, c et d sont les hyper-paramétres du modeéle, pouvant étre différents en fonction des besoins.

Les densités conditionnelles complétes, permettant d’estimer les différents parametres du modele,
sont obtenues par la formule de Baye [9, 10]. Le calcul de celle-ci est détaillé pour un effet
traitement d;;, dans le cas simple d’une fonction de lien identité. Ici k; correspond a une comparaison
spécifique de deux traitements d’intérét :

_ p(diki)p()’i,ki' Siky» 6iki' Hi» 0|dki)

P(Yik;» Siky ik s 0)
S p(dki)p(Yi,kilsiki' 6iki' dki' 0-)p(5iki' 5iki»ﬂi: 0'|dki)
x p(}’i,kilsikp 5iki» g, dki)p(siki' 6iki' dki»ﬂi: 0)-

p(diki |Yi,ki: Sik;» 6ikiJ Ki, 0)

On peut supposer I'indépendance entre la variance observée et I'effet traitement estimé.

P(Siki, Siki'ﬂi: g, dki) = P(Siki)P(&'ki»Mi' dki»U)
x P(Siki|dki» U)P(Miki|dki)l9(dki)-

On obtient alors la densité conditionnelle compléte de I'effet traitement:
p(dkil Yi,ki' siki' 6iki' G) x p(yi,ki |Seiki' 5iki)p(6iki |dki' U)p(.uiki |dkl)p(dkl)
La loi conditionnelle de I'effet traitement s’écrit alors:

p(dkil Yi,ki' siki' 6iki' G)
_ P(Yi,ki |Siki: 6iki)p(6iki |dkir U)p(#ikildki)p(dki)
e e Je f]R+ f]R+ P(Yik;|Sik;s Oire, )P (Sire; |k, 0)p(di,) dDy, by, ddy, do dsyy,

L’échantillonneur de Gibbs, réalisé par le package R R2ZWinBUGS [11] permet d’obtenir I’'ensemble des
estimations pour ces parametres. A partir de ces densités, il est aussi possible d’exprimer la probabilité




gu’un traitement soit meilleur qu’un autre. Cela permet d’obtenir la densité de répartition des
traitements les uns par rapport aux autres.

Pour conclure ce travail la comparaison des traitements anti-IL5 a été faite en se basant sur une méta-
analyse en réseau bayésienne en supposant I'hétérogénéité des effets traitement. Les résultats
cliniques sont disponibles dans I'article présenté en annexe. L’aparté de modélisation sur les
traitements dans I'asthme s’arréte ici, la suite de cette partie se recentre sur le fonctionnement des
poumons ainsi que les mécanismes et diagnostics de I'asthme.

1.1.2  Un peu d’anatomie du poumon
Afin de présenter les mécanismes intervenant lors d’une réaction asthmatique, présentons le poumon,
organe touché dans cette pathologie.

Le poumon est défini comme I'organe servant de lieu d’échange entre I'air et le sang, essentiel a notre
survie. Il fonctionne comme un soufflet, attaché par la plevre aux cotes mais aussi au diaphragme.
Dans le cadre de la respiration de repos (opposée a la respiration amplifiée lors d’un effort par
exemple), les mouvements des cotes et du diaphragme vont soit augmenter le volume pulmonaire lors
d’une inspiration (phénomeéne actif), qui aura pour conséquence de remplir le poumon d’air frais, soit
de diminuer le volume pulmonaire pour en extraire I'air lors de I’expiration (phénomene passif).

L'anatomie du poumon, présentée en Figure 2, est composée des voies aériennes, du parenchyme
pulmonaire et de vaisseaux sanguins.

Les voies aériennes sont des conduits qui permettent de faire le lien entre I'extérieur et le poumon.
Elles partent de la bouche, se poursuivent dans la trachée, puis se séparent en deux bronches souches
pour se diriger a I'intérieur de chaque poumon. Elles se divisent ensuite en bronches et bronchioles a
I'intérieur de ceux-ci.

Le parenchyme pulmonaire, composé notamment de capillaires sanguins, commence a partir des
bronchioles et continue jusqu’aux alvéoles pulmonaires. C’'est dans cet espace que s’effectuent les
échanges gazeux, phénomeéne appelé hématose. Au cours de cet échange, I’oxygéne entre dans le sang
et le dioxyde de carbone y est expulsé, du fait de la différence de concentration et de pression entre
I'air et le sang.
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Figure 2 Anatomie des poumons



Le poumon est un organe trés optimisé et fragile, celui d’'un adulte représente en moyenne 75m? de
surface alvéolaire pour un volume moyen inspiré de 500 millilitres. La surface d’une alvéole pulmonaire
est d’environ 0,125mm?.

1.1.3  Meécanisme et Diagnostic dans I'asthme
L'asthme est une atteinte inflammatoire chronique de I'arbre bronchique, qui entraine une hyper
réactivité des voies aériennes a différents stimuli. Elle entraine également une obstruction diffuse de
ces dernieres et un bronchospasme. La lumiere des bronches (espace de circulation de I'air) va se
rétrécir, d'abord a cause d’une sécrétion de mucus. Puis, en réponse a l'inflammation, les cellules
musculaires des bronches vont se contracter, diminuant encore plus la lumiere des bronches [12].

Des coupes transversales de différentes voies aériennes sont présentées en Figure 3. Les figures 3A et
3C montrent deux voies aériennes normales dans lesquelles la lumiere de celle-ci est normale et les
figures 3B et 3D deux voies aériennes dans lesquelles la lumiere des bronches est complétement
obstruée [12].

Un des acteurs principaux dans I'obstruction des bronches est le muscle lisse bronchique. Il est
constitué de cellules musculaires lisses (CML), qui tapissent toute la surface des voies aériennes depuis
la trachée jusqu’aux alvéoles. La contraction du muscle lisse est involontaire, et est gérée par les
systemes nerveux parasympathique et sympathique.

Les CML sont des cellules clés dans la physiopathologie de I'asthme, en tant que cellules effectrices de
la contraction et de la réactivité bronchique. De plus, elles jouent un réle dans I'inflammation et le
remodelage des voies aériennes.

Trois processus sont en cause dans I'asthme : I'hyperréactivité, I'inflammation et le remodelage
bronchique.

L’hyperréactivité bronchique est une réponse démesurée des voies aériennes a des stimuli extérieurs
par rapport a la réponse qu’aurait un sujet sain. La réactivité bronchique chez le sujet sain traduit
I’aptitude des voies aériennes a diminuer leur diametre en réponse a une forte stimulation physique,
chimique ou pharmacologique. Cette réaction est exacerbée chez les patients asthmatiques.

Les stimuli peuvent étre directs ou indirects. Les stimuli directs, tels que la méthacholine ou
I’"histamine, agissent sur le muscle lisse par la stimulation d’un récepteur membranaire de la CML. Les
stimuli indirects, quant a eux, impliquent une ou plusieurs voies intermédiaires aboutissant la plupart
du temps a la libération de médiateurs bronchoconstricteurs par les cellules inflammatoires. Parmi les
stimuli indirects, on peut citer I'exercice physique, I'air froid, I’hyperventilation, le mannitol et
I’adénosine.

L'inflammation se caractérise par une infiltration de I'ensemble de la paroi bronchique chez un
individu asthmatique par différents types de cellules inflammatoires (principalement les mastocytes,
lymphocytes T et polynucléaires éosinophiles).

Le remodelage est une modification structurale de la paroi bronchique faisant suite a la réaction
inflammatoire. Ce phénomeéne touche tous les composants de la paroi bronchique, conduisant a des
modifications anatomiques. Typiquement, en présence d’'un agent inflammatoire, les CML peuvent
proliférer. On observe ainsi une hypertrophie (augmentation de la taille des cellules) et une
hyperplasie (augmentation du nombre de cellules). De plus, le nombre et la taille des glandes séro-
muqueuses augmentent, entrafnant une hypersécrétion de mucus.



L’ensemble de ces mécanismes conduit a une obstruction plus ou moins importante de la lumiére des
bronches, entrainant |'apparition de trappage aérien expiratoire en conséquence. Le trappage
expiratoire est défini par un piégeage aérique physiologique ou pathologique présent dans tout ou une
partie du parenchyme pulmonaire au cours de I'expiration. Ce trappage peut se limiter au lobule, étre
segmentaire ou lobaire.

Figure 3 Coupes transversales de voies aériennes
A et C, Voies aériennes normales. B et D, Voies aériennes d’un patient avec un asthme fatal. Le mucus
M obstrue la lumiere de la bronche accompagné de I’épaississement de la paroi épithéliale (EP) ainsi
que du muscle lisse bronchique (ASM) dans B. Le mucus M et I'épaisseur du muscle lisse obstrue la
bronche D, avec une propagation de I'inflammation aux alvéoles péribronchiolaires environnantes. La
lettre C dans la zone bleue représente le cartilage.[12]

Dans I'asthme, la contribution relative des différents mécanismes d’obstruction est extrémement
variable, depuis les bronches proximales jusqu’aux bronchioles. Instinctivement, on peut penser que
le site préférentiel de I'obstruction dans I'arbre bronchique entrainera du trappage sur une grande ou
une petite région parenchymateuse. En effet dans I'arbre bronchique, 'ensemble des branches filles
sera touché par une obstruction chez leurs parents.

Venegas et al. [13] se sont intéressés a la répartition spatiale du trappage aérien chez des patients
asthmatiques. Pour cela, ils ont cherché a reproduire grace a un modele de simulation mathématique
les phénomeénes observés sur des images PET (Positron Emission Tomography). Ces images
représentent les mouvements d’air dans le poumon.

Leur conclusion est la suivante : I'obstruction des bronches est un phénomeéne qui apparait de maniére
chaotique, entrainant des réactions en chaine. Lors de |'obstruction d’'une bronche, il apparait une
réduction du débit d’air dans toutes les bronches filles. Cette réduction a pour effet d’engendrer une
constriction dans I'ensemble des branches de I'arbre bronchique sous cette obstruction, s’étendant
jusgu’aux alvéoles. Cela entraine alors I'apparition de trappage, directement lié a I'obstruction des
bronches.

10



L’analyse se base sur une évaluation indirecte de I'obstruction des bronches au travers de I'exploration
du trappage aérien.

Les simulations suggerent également que dans I'asthme sévére, lorsque la fatigue et la contrainte de
ventilation sur I'appareil respiratoire augmentent, la partie restante des poumons jusqu’alors saine
développe un contexte favorable a la fermeture des voies aériennes. Ce processus peut entrainer une
insuffisance respiratoire, encouragé par la fermeture en chaine d’autres zones des voies aériennes.

Les hypotheses citées dans les articles sont diverses, allant des contraintes sur I'obstruction spécifique
des bronches terminales, proches des alvéoles, a la réduction de la lumiere des bronches. lls ont
démontré que lI'obstruction des bronches périphériques suffisait a réduire grandement le volume
respiratoire, mais aussi qu’en fonction de la position et du degré de contrition des bronches, la
distribution du trappage pouvait évoluer.

Les mécanismes d’obstruction et de trappage sont mesurables et observables. Trois grandes catégories
d’observation sont disponibles :

e La spirométrie permet de mesurer les Explorations Fonctionnelles Respiratoires (EFR), entre
autres la capacité vitale forcée (CVF — i.e. le volume total d’air expiré) ou encore le volume
d’air expiré pendant la premiere seconde de |'expiration forcée (VEMS). Les mesures
permettant de refléter le trappage sont I’écart entre la CVL (Capacité vitale lente) et la CVF, le
ratio entre le volume résiduel (VR) et la capacité pulmonaire totale (CPT) ou encore le delta
N2, définit en réalisant un test de rincage a I'azote [14]. Ces critéres ne sont pas trés
performants pour évaluer le trappage aérien, mais il peut étre approché de maniere efficace
par le test de ringcage a I'azote uniquement. Cependant les EFR refletent bien I'état d’un
poumon pathologique ;

o lafibroscopie permet d’observer I'état interne des bronches, mais est limitée par la taille de
la sonde. Elle ne permet cependant pas de visualiser 'ensemble des 23 divisions bronchiques
existantes en raison de la taille de I'outil. De plus il s’agit d’'un examen invasif, relativement
lourd pour les patients. De nouvelles techniques permettent d’observer jusqu’au niveau
alvéolaire grace a des fibres lumineuses [15] ;

e L’imagerie, notamment le scanner (tomodensitometre). |l permet I'exploration rapide et non
invasive de I'appareil respiratoire [16]. Il n’existe pas de sur-risque de pathologie formellement
démontré dans la population adulte, lié a I‘expositions aux rayons X issue de l'imagerie
médicale. Les criteres utilisés dans le diagnostic de I’'asthme sur des données d’'imagerie sont
développés en §1.2.1 apres avoir définit les poumons ainsi que I'outil de mesure scanner. En
tomodensitométrie, les densités pulmonaires augmentent en expiration, lié a la réduction de
volume parenchymateux. Lorsque le trappage est présent, I'obstruction est responsable par
effet de clapet de zones plus ou moins étendues d’hypodensités [17].

L'imagerie est tres largement utilisée, les chiffres d’'une étude menée par I'IRDES en 2010 montrent
une augmentation de 5.6% du nombre de scanners faits entre 2009 et 2010 ainsi qu’une augmentation
de 43.5% d’appareils installés [18]. Aujourd’hui, les scanners thoraciques sont analysés par les
radiologues qui, en combinant leur expérience médicale et leurs connaissances, sont capables de
diagnostiquer et de caractériser le type de maladie. Un diagnostic de maladies respiratoires effectué
automatiquement grace aux données d’imagerie serait un avantage clinique, de par I'automatisation
de la procédure mais aussi grace a I'impartialité d’un traitement de I'image.

Le scanner a notamment été utilisé chez des enfants en bas age afin de I’associer a I'évolution de la
mucoviscidose en néonatal, maladie pulmonaire a ce jour encore incurable [19, 20]. Ces deux articles

11



ont fait partie d’un travail statistique appliqué a la clinique entrepris en collaboration avec le Pr
Matecki et sont présentés en Annexe B.

1.2 DONNEES

1.2.1 Le scanner, outil de mesure
Plusieurs types d’appareils permettent d’acquérir une image interne du corps. La plus connue est la
radiographie, suivie des différents types d’appareils tomodensitométriques ou CT scan (Computerized
Tomography scanner) et enfin par les IRM (Imagerie par Résonnances Magnétiques). Ces outils
d‘imagerie sont capables de mesurer la densité interne d’'un organe, et permettent d’explorer
I'intérieur du corps sans nécessiter une intervention.

Notre attention se porte sur un appareil utilisé en pneumologie, le scanner. Cet appareil acquiert une
image hélicoidale ou par tranche du corps permettant une représentation en 3 dimensions d’un objet.
La tomodensitométrie consiste a reconstruire I'organe observé via des modeles informatiques basés
sur les mesures d’absorption des rayons X par les tissus. Le contraste de I'image est lié a la dose de
radiation émise par I'appareil. C'est un outil trés largement utilisé en médecine.

Les rayons X peuvent étre nocifs pour le corps humains lorsque celui-ci y est excessivement exposé.
Heureusement, la technologie évoluant trés rapidement, les doses de rayon X utilisées sont de plus en
plus faibles. De plus, I'exposition des patients aux radiations est tres contrélée par le corps médical.
Malgré ces problématiques d’irradiation, le scanner est tres largement utilisé dans la pratique clinique

Le scanner appliqué a la médecine fournit les images sous un format informatique de données
standard : le Digital Imaging and Communications in Medecine (DICOM) [21]. Ce format contient
notamment les informations relatives au patient et I'ensemble des mesures de densité acquises durant
la prise de I'image. Les mesures de densités sont des Unités Hounsfield (HU), du nom de Sir Godfrey
Newbold Hounsfield, inventeur du 1¢" scanner médical. L'échelle des unités de Hounsfield (HU) est une
transformation linéaire de la mesure du coefficient d'absorption original basée sur les références
suivantes observées aux conditions normales de température et de pression (CNTP):

- Le zéro en unité Hounsfield (0 HU) est calibré comme le coefficient d’absorption de I'eau
distillée.
- Le coefficient d’absorption de I'air correspond a -1000 HU.

Ces mesures permettent de reconstruire une image en 3 dimensions de I'objet. Chaque élément de
cette image est appelé voxel, qui correspond a un pixel en volume.

Le DICOM est un format standard exploitable via des logiciels commerciaux proposés par les
constructeurs de scanner (Siemens, Général Electric, ...) fournissant des outils de segmentation et
d’analyse complexes. Il existe également des solutions disponibles en open source permettant
d’exploiter ces données, en particulier les librairies C++ ITK et VTK [22, 23].

Une image DICOM est définie dans un repére a trois dimensions, basé sur les plans axial/transversal,
sagittal et coronal (présenté en Figure 4). Elle se définit sur 'ensemble des voxels comme une suite de
mesures:

{1,.., 00 x{1,...,.L} x{1,...,h} » Dens

Tels que [, L et h sont des entiers strictement positifs correspondant a la hauteur, la largeur, et la
longueur de I'image acquise et Dens correspond aux mesures de densité en Unité Hounsfield (HU)
relevées sur la grille des voxels.

12



Les données d’imageries sont des données de grandes dimensions. Par exemple, un scanner
thoracique complet acquis en 2011 au Centre Hospitalier de Montpellier représente une image de
dimensions 512x512x256 voxels, soit plus de 67 millions de voxels.

Plan sagittal
---_-m'"‘h"--. iy )
- i LN
.,
",
= ) -
' Plan coronal
i . e
S~ i —1
Rl - - |
i

A __F,,;:ij"erminolngie
i des plans pour la
- H i --
i == lomodensitometrie
et F'IRM

Figure 4 Plans et repéres dans un scanner

Sur une image DICOM de scanner, le poumon sain est défini sur une plage de valeurs allant de -600 HU
a -700 HU. Le mucus est observé pour des valeurs autour de -60 HU mucus, et le muscle lisse
correspond a des valeurs d’environ +45 HU[24].

En médecine, le trappage aérien, caractéristique de I'asthme, est défini comme la mesure de faibles
valeurs de densités. Le trappage aérien est habituellement identifié autour de [lintervalle
[-900, -850] HU [25-28]. Par moment il peut étre étendu avec l'intervalle [-900, -100] HU, néanmoins
cet intervalle correspond généralement a une autre pathologie, I'emphyseme [27].

Des outils de visualisation d’images DICOM existent comme le logiciel VV [29]. Sur les représentations
visuelles, ces valeurs sont remplacées par une échelle de niveaux de gris codée sur 8 bit. On appelle
« window » et «level » les paramétres de centrage d’étalement des niveaux de gris autour de
I'intensité de nos valeurs. Cela permet de mettre en valeur une plage de densité d’intérét, comme
montré en Figure 5.
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sujets de sexe féminin. La population se décompose en trois groupes selon I'lMC (Indice de Masse
Corporelle) des patientes :

- Obeéses IMC =30
- Surpoids 25 <IMC< 30
- Poids normal IMC < 25

Les données acquises sont donc de deux types, cliniques et d’imagerie. Les données cliniques sont des
mesures respiratoires classiques, VEMS, CVF, ACQ-6 et 7, les caractéristiques des bronches proximales
B1 et B8 ainsi que de nombreuses autres variables cliniques. La bronche B1 correspond a la bronche
lobaire apicale et la B8 correspond a la basale antérieure. Les données d’imagerie quant a elles sont
deux coupes de scanner sur le plan transversal du thorax (une en position apicale (coupe haute) et une
en position basale).

Les deux coupes, en position haute et basse, sont de 10 tranches d’épaisseur et représentent une
épaisseur totale de 6.25 mm. Des images de résolution 512 x 512 x 10 sont reconstruites par un filtre
standard sur les données brutes du scanner prises sur les deux coupes. Un exemple des données est
fourni en Figure 6. La spécificité des données, en deux coupes, était nécessaire pour respecter les
normes sanitaires et limiter les doses de radiation recues par les sujets. lls ont recu une dose moyenne
de 19.29 mSv avec un écart type de () 7.69. Le volume d’un voxel observé est un parallélépipede de
hauteur 0.625 mm et de longueur et largeur de 0.703 mm.

Figure 6 Donnée de SCANN’AIR
Chaque coupe apicale et basale contient 10 tranches.

Le protocole relatif a I'étude scanner est disponible sur https://clinicaltrials.gov/ct2/show/
NCT03102749 [33]. Le déroulement du protocole est décrit dans la Figure 7.
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CT-methacholine Study Protocol
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Figure 7 Déroulement de I'étude SCANN'AIR.

Le test de réactivité bronchique a la méthacholine est un test médical utilisant un broncho-constricteur
non spécifique. La méthacholine agit sur le muscle lisse bronchique qui par une contraction engendre
une réduction de la lumiére bronchique (cf. §1.1.3). Cela entraine une chute du VEMS mesuré aux EFR.
La chute de 20% du VEMS est caractéristique de I'asthme [34]. La dose de méthacholine nécessaire
pour engendrer une chute de 20% du VEMS est appelée PD20.

L'intensité de la contraction du muscle lisse induite par un broncho constricteur dépend aussi de
I'inflammation bronchique pré existante, I'inflammation étant un catalyseur de la réaction de
bronchoconstriction. Le contrdle de I'inflammation par un traitement anti inflammatoire est possible
et améliore la résistance a 'exacerbation [35].

Afin de faire revenir le patient a un stade non pathologique, il est courant d’utiliser de la Ventoline. Il
s’agit d’un Broncho dilatateur béta 2 stimulant, agoniste spécifique des récepteurs béta 2 du muscle
lisse bronchique. Le complexe agoniste-récepteur formé enclenche une cascade d’activation protéique
qui conduit a une relaxation rapide du muscle bronchique.

Durant I’étude SCANN’AIR la fonction respiratoire des sujets a été évaluée en trois phases (présentées
en Figure 8).

La premiére phase, non médicamenteuse, permet I'acquisition d’images du poumon sans
méthacholine. Une premiére image scanner est faite lors de l'inspiration, une seconde lors d’une
expiration (EXPI) simple suivie d’une troisiéme image scanner aprés nébulisation d’une solution saline
physiologique (inhalation d’'une dose de sérum physiologique - SEPHY). L'image acquise durant
I'inspiration n’est pas considérée dans ce travail car le trappage aérien est un phénomene lié a
I’expiration et non a l'inspiration.

Lors de la seconde phase, les sujets ont recu des nébulisations de concentration croissante de
méthacholine jusqu’a atteindre une chute de 20% de leur VEMS (PD20), i.e. de leur volume
respiratoire, conformément aux recommandations actuelles [34]. Une acquisition des données du
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scanner était faite & chaque nouvelle dose. La dose maximale est la 9™ dose correspondant a une
dose de 2460 pg de méthacholine (META) inspirée par le sujet.

Enfin les sujets recoivent une dose de Ventoline (VENTO), un bronchodilatateur, leur permettant de
retourner a un état non pathologique. Une derniére acquisition est faite une fois la fonction
respiratoire du sujet rétablie.

PROFIL DE DOSES DE METACHOLINE (MG)

2460
2060
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940

540

220
0 — 0 — 20 — 40 —100— 0

N A N Vv > ™ 2 © A b O O
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Figure 8 Phases de I’étude SCANN’AIR.

Afin d’illustrer la structure de I’étude, I'exemple de I'ensemble des images acquises chez un sujet est
fourni en Figure 14, page 47.

L’étude SCANNAIR a donc permis d’acquérir les images de I'évolution d’une hyperréactivité bronchique
au scanner, conditionnellement a la sensibilité du patient a la méthacholine (un scanner par dose
jusqu’a la PD20). L’évolution de I'asthme est donc caractérisée a I’état initial par deux scanners EXPI et
SEPHY, puis est caractérisée a chaque dose de méthacholine, suivant la sensibilité du sujet a la maladie
jusqu’a la PD20. Le nombre de doses de méthacholine différe selon les sujets. Enfin, I'asthme est
caractérisé a la dose de ventoline. Chaque sujet a donc 4 mesures fixes, EXPI, SEPHY, META a la PD20
et VENTO, cependant le nombre de mesures entre la META 1 a la PD20 est spécifique a chaque sujet,
rendant la comparaison de cette évolution complexe. Il est a noter que pour des raisons médicales,
une patiente n’a pas pu débuter le test a la méthacholine et a été exclue de I'analyse.

1.2.3 Segmentation du parenchyme pulmonaire
Chaque scanner acquis durant I’étude SCANN’AIR est donc composé de deux coupes transversales
d’épaisseur 10 voxels du thorax du sujet, I'une en position apicale et I'autre en position basale du
thorax. Avant toute analyse de ces images, le parenchyme pulmonaire a di étre segmenté dans
I'image.

La segmentation est une opération permettant de regrouper un ensemble de voxels selon des criteres
prédéfinis, par exemple, isoler les voxels correspondant au poumon sur un scanner thoracique.
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Les logiciels utilisés au Centre Hospitalier de Montpellier ne permettent pas de traiter des données de
coupes de thorax. Seule une visualisation des données est possible. L'extraction de la région d’intérét :
le parenchyme, est impossible.

Les outils existants de segmentation permettent d’extraire le poumon et non pas le parenchyme.
L’extraction du parenchyme est généralement basée sur la reconstruction de I'arbre bronchique. Or,
les données que nous avons ne sont qu’une infime partie du poumon (deux coupes de 6.25 mm de
hauteur), empéchant toute reconstruction de I'arbre. Une méthode a donc d{ étre développée, basée
sur la définition clinique du parenchyme. Elle s’inspire de ce qui existe actuellement en segmentation
pulmonaire.

Lors de la segmentation du poumon, il est identifi€ comme la plus grande région de basse densité
incluse dans le corps. Toutes les méthodes sont basées sur une maximisation de |'espace et ont pour
effet d’inclure des éléments supplémentaires dans le parenchyme, tels que les nodules, les vaisseaux
sanguins ou encore la trachée et les bronches. Or, notre but est d’extraire uniquement le parenchyme,
I'intégration d’organes ou de tissus risquant de biaiser I’exploration des tissus respiratoires.

L’outil développé reprend la plupart des méthodes et outils connus utilisés pour segmenter le poumon,
sans intégrer de correction d’espace ou de méthode de maximisation (trop sujette a une
surreprésentation du parenchyme).

La solution développée reprend donc les outils utilisés en analyse d’image : filtres binaires, érosion et
dilatation. Ces transformations sont des morphologies mathématiques issues de la théorie des
ensembles. Elles ont I'avantage d’étre simples d’utilisation et de correspondre aux besoins de I'étude.

e |’'application d’un filtre binaire est une opération de seuillage sur une image ; en la combinant
avec un outil de région (opérations de proximité permettant de regrouper des éléments
contigués en ensembles), on obtient alors une collection d’ensembles correspondant au seuil.
Le processus appliqué est le suivant : si le voxel adjacent a la méme propriété que le voxel
d’intérét, alors tous deux appartiennent a la méme région. On obtient ainsi un ensemble de
régions contigués ayant les mémes propriétés de seuillage.

e |’opération d’érosion sert a réduire une image en érodant ses bordures. Cela correspond a
retirer une certaine épaisseur, appelée rayon d’érosion, a la bordure de celle-ci. L'opération
de dilatation (qui est approximativement I'opération inverse de |'érosion) correspond a
agrandir la bordure d’une image sur un certain rayon.

La région d’intérét est le parenchyme pulmonaire, région d’échange entre I'air et le sang. L'opération
de segmentation consiste donc a éliminer de I'image pulmonaire les grosses bronches, les vaisseaux
sanguins, la paroi et le médiastin, pour ne garder que le parenchyme pulmonaire.

La segmentation du parenchyme pulmonaire se base sur la définition anatomique d’un poumon. Il se
définit comme une zone a densité négative au-dela du seuil de la graisse a I'intérieur du thorax. Une
section transversale peut mener a la détection d’au maximum 4 zones de grand volume ayant des
densités plus faibles que I'air. Ces zones sont les conduits d’air (bronches et trachée) et les deux
poumons. Le nombre de zones a faible densité dépendra de la zone de coupe, la trachée se divisant en

deux bronches souches. La trachée est généralement détachée du poumon et est de volume inferieur
aux deux poumons ; elle est donc identifiable. L'identification des bronches, qui ménent I'air jusqu’au
parenchyme pulmonaire, est quant a elle plus difficile a cause de la nature de nos données. Les
algorithmes basés sur la reconstruction de I'arbre bronchique ne sont pas applicables étant donné que
nous ne prenons pas en compte le volume pulmonaire total.
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Le trappage aérien apparait au scanner comme |'apparition de zones a faible densité. Conserver les
bronches de gros calibres est problématique dans I'exploration spatiale du trappage, car par définition
ce sont des régions de faible densité, car vides. Les éléments trop importants de I'arbre bronchique
sont donc des sources de biais qui doivent autant que possible étre supprimées de nos données. La
stratégie mise en place a été de rechercher des zones suffisamment grandes a trés faible densité (la
bronche étant un conduit d’air) pour ensuite les supprimer.

Le programme de segmentation se décompose en trois étapes :

(1) Identification des zones a faible densité.
(2) Identification et segmentation des poumons.
(3) Segmentation des bronches.

Le scanner Figure 9, ci-dessous fait office dillustration lors de la présentation de la méthode de
segmentation.

Figure 9 Scanner issu de I’étude sans traitement

Dans le but d’identifier les zones a faible densité, nous avons recherché les régions ayant des valeurs
de densité inférieures a -400 HU, comme couramment utilisé lors de la segmentation de poumon. Pour
rappel, la densité du poumon sain mesurée au scanner est comprise en -700 HU et -600 HU [24].
Chaque voxel est la moyenne des mesures de densité dans la région et englobe alors forcément
d’autres tissus. Pour cela, un seuil de -400 HU, moins restrictif, est appliqué.
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Figure 10 Application d'un filtre binaire a -400 HU

L’application d’un filtre binaire associé a un outil de région permet de référencer I'ensemble des
régions correspondant a un seuil inferieur a -400 HU (cf. Figure 10). Sur le scanner, environ 4 régions
peuvent avoir des densités inférieures a ce seuil. La principale est I'extérieur du corps, facilement
identifiable car jointive avec les bordures de I'image, les autres régions sont incluses a l'intérieur du
corps. Or, I'anatomie humaine ne contient que 3 régions pouvant avoir des densités inférieures au
seuil choisi : les deux poumons et la trachée. Ordonnées par volumes, les poumons sont les deux plus
grandes régions.

Il a parfois été nécessaire de distinguer le parenchyme gauche du droit lorsque ceux-ci étaient jointifs,
du fait de leur proximité (probleme classique en segmentation). La plupart du temps, la résolution de
I'image n’est pas suffisamment fine, et un voxel est jointif entre les deux parenchymes. La combinaison
de deux méthodes nous a permis de les séparer :

e La transformation morphologique de I'érosion d’'une image permet de réduire le volume de
maniére homogéne sur toute la bordure. Lorsque la portion jointive entre les deux
parenchymes est de quelques voxels, la distinction entre les deux régions devient alors
possible. En utilisant ensuite une dilatation des régions érodées, on restore en partie le volume
initial du parenchyme.

e L'utilisation d’un filtre binaire basé sur un seuil plus haut, i.e. plus restrictif. Le volume de
chaque parenchyme est alors plus faible, et, combiné a la premiére méthode si nécessaire, il
est possible de séparer les deux poumons.

Cette méthode est appliquée jusqu’a obtention de deux volumes distincts (cf. Figure 11). Le critére de
séparation du parenchyme pulmonaire est basé sur un calcul du ratio de volumes entre le volume
gauche et le volume droit. Nous nous sommes basés sur un ratio de volume de 'ordre de 3, en
considérant qu’un poumon pouvait étre jusqu’a 3 fois plus grand que son voisin.
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Figure 11 (a) Régionalisation poumon gauche/droit (b) Parenchyme segmenté dans le scanner intitial

Enfin, un dernier traitement a été effectué afin de soustraire les bronches de I'image lorsqu’elles sont
jointives du poumon. Les bronches étant un conduit vide, I’association d’un filtre binaire a tres faible
densité -950 HU combiné a une contrainte de volume suffisante, de I'ordre de 40 voxels de volume, a
permis de les identifier. Une fois la région des bronches détectée, nous avons fait le choix de dilater Ia
bronche pour étre certains de gommer entierement le conduit avec un rayon de dilatation de 3 (cf.
Figure 12). Cela permet de s’assurer de la disparition de la bronche, qui est identifiée de maniéere
parsemée avec un seuil de -950 HU.

Figure 12 Identification de la trachée (en blanc)

Le programme de segmentation est essentiellement basé sur les deux bibliotheques d’'imagerie en
open source ITK (Insight Segmentation and Registration Toolkit), contenant des algorithmes de
recalage d'image ou permettant d’effectuer du filtrage et de la segmentation, et VTK (Visualization
ToolKit) utilisé pour la visualisation de données 2D/3D et le traitement d'image [22, 23].

Le code permettant la segmentation du parenchyme est disponible en open source sur git hub [36] et
est en cours d’évaluation chez I'éditeur BMC, présenté ci-aprés. L'exportation des données
segmentées au format MSExcel .csv a été une aide pour leur exploitation.

En plus de la segmentation, nous avons développé une méthode de transformation des données
permettant de rendre comparables les parenchymes segmentés. Cette transformation nous est
nécessaire pour appliquer la méthodologie utilisée durant la these. Cette transformation est présentée
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comme un traitement des images. Elle est présentée et discutée dans le Chapitre 2 Méthode, Partie
2.5.

L'article ci-apres en cours de relecture au journal Hindawi International Journal of Biomedical Imaging,
présente la méthode de segmentation du parenchyme ainsi que la méthode de transformation des
données nécessaire a la méthodologie développée lors de cette these.
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1.2.4 Article de segmentation et transformation des données
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Abbreviation list:

CT scanner - Computed Tomography scanner

HU — Hounsfield Unit
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Abstract

Computed tomography (CT) imaging is a powerful solution for exploring lung tissue patterns. However,
natural lung shape variation renders patient and/or image comparisons complex. In preparation for
future studies on lung parenchyma granularity, our goal was to provide a method enabling such
comparisons.

Lacking pre-existing software that met our needs, the solution we propose comports new software
able to segment partial (or whole) CT scans of lung parenchyma based on common segmentation
methods. This software then also completes the segmented lung parenchyma on a cuboid, the result
being a defined, homogenous space that is directly comparable between images/patients.
Segmentation is achieved via binary threshold-based analyses and cuboid completion via symmetric
completion through borders.

We showed that the segmentation module of the software extracts suitable information from partial
thoracic CT scans, focuses quite specifically on lung parenchyma and excludes the vast majority of non-
relevant lung tissues. Moreover, we assessed the relative conservation of the density distribution of
lung parenchyma by further testing the symmetric method on simulated data.

The resulting program is publically available and represents our solution in response to the
simultaneous unavailability of segmentation software for partial images and the non-existence of 3
dimensional cuboid completion algorithms.

Keywords

lung parenchyma; partial CT image; segmentation; symmetric completion; image comparison; 3D
space
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1. Introduction

Asthma is a common disease. New therapeutic improvements are available for severe asthma patients.
Currently, the nonobjective Asthma Control Questionnaire (ACQ) and exacerbation rates are often the
only methods used to assess the efficacy of these treatments. However, quantitative analyses based
on lung imaging [1-3] can now objectively measure treatment responses. Such imaging tools are based
on lung parenchyma segmented from anatomical images. The detailed information provided by lung
images may help decipher the mechanistic causes of asthma, which are complex and not easily
accessible in vivo.

Lung image textures for asthma patients are particularly interesting at the alveoli-scale (corresponding
to lung parenchyma, i.e. regions of air-exchange within the lung) because air trapping due to small
airway collapse or occlusion can occur and because this area of the lung is extremely complex to assess
in humans. Collapse appears on CT scans as spatial variation in the density of voxels values (granularity
variation on the CT scan image). The analysis of lung parenchyma granularity is therefore a crucial
objective for further refining asthma characteristics.

Individual lung specificity renders comparisons between patients and/or images very difficult. Certain
solutions exist for pairing similar portions of a given patient image between expired and inspired lung
CT scans, based on pattern recognition using regional co-registration [4]. However, this technique does
not handle inter-patient lung CT scan comparisons.

The goal of this work is to present software that we developed specifically for preparing CT images for
granularity pattern exploration among asthmatic patients (or other types of lung disease). First, we
describe the underlying philosophy and accompanying challenges. The latter includes 2 sub-goals: the
first one presents a naive solution for extracting lung parenchyma regions from CT images and the
second one describes a way to create 3 dimensional spaces that are comparable between patients.
Finally, we proceed with the software specifications, results and the discussion.

Certain requirements must be met in order to compare parenchyma granularity patterns between
patients. First, image zones corresponding to parenchyma tissue must be isolated from the rest of each
image (this is termed parenchyma segmentation). Secondly, because distance matrices will be required
when calculating granularity distributions, 3-D spaces of parenchyma that are simultaneously similar
in size/shape, that correctly reflect granularity data and which are continuous in nature are required
for each patient.

2. Materials and Methods
2.1. Data characteristics and source

The present work uses data generated by the SCANN’AIR protocol (clinicaltrials.gov: NCT03102749),
whose primary objective required multiple serial CT scan data from patients. This study received the
approval of the local research ethics committee "Comité de Protection des personnes Sud-
Mediterranee Ill" (register: 2011-A01396-35) and the agreement of the French Health Products Safety
Agency (ANSM) before the start of the research. CT-scan parameters are commonly set for stacking
consecutive image slices of given thicknesses for the reconstruction of 3D volumes. Each measurement
generates a 3D model, composed of voxels (the 3-D equivalent of a pixel, on a correspondingly 3-
dimensional grid), with output in the DICOM format (Digital Imaging and Communications in
Medicine). To limit radiation exposure, the ethics committee overseeing SCANN’AIR insisted on small
scanning areas as opposed to total lung acquisitions. Thus, for each patient, this paper focuses on the
two transversal small volumes made of ten consecutive and jointed slices that were acquired (i.e. the
dimension of each volume was 520 x 520 x 10 voxels): one in the superior part of the thorax at the
carina level and the second in the inferior part at the right atrium level (see Figure 1).
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Figure 1: General representation of lung slices, Graphic representation of the available imaging data, consisting
of two small volumes (one in the superior part of the thorax at the carina level and the second in the inferior
part of the right atrium level) made of ten consecutive and jointed slices.

2.2. Parenchyma segmentation: challenges

Parenchyma is the part of the lung which includes small airways and alveoli, where gas exchange
occurs. The lung also includes denser (more attenuating) adjacent and supportive tissues, nodules and
blood vessels which are not of interest for our needs. The first challenge is therefore to perform image
segmentation in such a way as to isolate lung parenchyma information from partial CT images (Figure
2.a).

On an expiratory lung thoracic CT scanner, voxels with attenuation values lower than -856 HU are
considered as abnormal and characterize air trapping areas or emphysema (air density is measured at
-1000 HU, water at 0 HU and bone above 700 HU). Normal parenchyma, i.e. without gas trapping,
attenuates below -400 HU [5,6]. We therefore sought pre-existing software that would allow us to
perform binary thresholding (the selection of image regions according to a chosen variable threshold)
on partial lung images. Such software can be divided into applications that either reconstruct airway
trees from complete thoracic scans [7,8] or that perform total lung segmentation [7,8]. Unfortunately,
neither the former nor the latter are capable of handling 3D partial images and 2D slices would be
inappropriate for achieving our goal due to a loss of continuity between slices.
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Figure 2: Transformation Strategy, Overview of the general image transformation strategy. In red: voxels
considered as on a border. In black: a uniform sample of voxels in the range [-850; -900] HU.

2.3. Parenchyma segmentation: solutions

DICOM data were first transformed into the .mha data format using the VV tool [9]. To move towards
parenchyma segmentation despite the lack of available software, we developed a new application in
C++ that applied a step-by-step strategy (see box 1). The ITK [10] and VTK [11] libraries (which are the
most common open-source C++ libraries specialized in medical image analysis), were used for
segmentation because of their performance and specifications.

The implemented step-by-step segmentation procedure relies on simple thresholding techniques,
border erosions and dilatations, all of which are common in medical imaging. Our technique is similar
to an example provided by Heuberger [12], where a threshold based segmentation method was used
(with threshold iteration and basic erosion and dilatation), but without border corrections to maintain
focus on the parenchymal area.

2.4. Creating comparable cuboids of parenchyma: challenges

The previous step-by-step process results in parenchyma shapes with “holes” of empty space
corresponding to the removal of large airways or high density tissues. Such “shapes” greatly differ from
one patient to another. To transform segmented lung parenchyma images into comparable elements,
we chose to include them on a cuboid and then complete the empty space (Figure 2.b) in said cuboids
in such a way as to not distort granularity patterns.

The transformation has to preserve the local distribution of a specific range of values. Modifying the
image is not an issue as soon as it does not change its local density distribution.
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Box 1

To move towards parenchyma segmentation despite the lack of available software, we
developed a new application in C++ that applied the following step-by-step strategy:

Step 1: Identify the two largest low-density (initial binary threshold value set at -400HU) regions
inside the body (each corresponding to a lung), thus selecting for small airways and alveoli. These
regions are typically surrounded by higher density tissues. If contact between the left and right
segmented lung parenchyma regions occurs, an erosion (i.e. the border reduction of a region) of
the thresholded region is performed to reduce lung parenchyma border size. Following
subsequent identification of two sides of lung parenchyma, a dilatation (i.e. the border expansion
of a region) of each side is performed to restore the lung parenchyma volume. Erosion and
dilatation both use a dilatation ray of 1 voxel to conserve volumes.

Step 2: Successive thresholds, each downgrading by -10HU, are applied until the left and right large
airways are identified. During this step, it is necessary to evaluate the degree of parenchymal
isolation via the ratio of left to right parenchymal volumes; the latter ratio should be around 1/3.

Step 3: Identify the trachea, which corresponds to a third, smaller, low-density region, and exclude
it from the segmentation. Because of its low density and location, trachea identification is not
always straightforward. The solution is to search for a wide region (> 40 voxels) with an attenuation
below -950 HU on airways identified in step 2. Upon trachea identification, the corresponding
region is dilated (with a ray 2 voxels long) to cover the entire trachea and thus avoid segmentation
error. The trachea is then excluded.

Step 4: Air outside the body (a low attenuation region joined to the frame border) is excluded.

2.5. Creating comparable cuboids of parenchyma: solutions
As for parenchymal segmentation, cuboid completion was programmed in C++.

Three different data transformations were considered for completing our parenchymal cuboids:
random replacement, dilation of existing tissue borders, or symmetric completion. Random
completion methods would distort granularity distributions and were thus ruled out. Completion via
dilatation would modify the shape structure via non-uniform deformation (positively correlated with
surface area/complexity), and was also ruled out. Finally, symmetric completion was chosen because,
under a hypothesis of border regularity, we can demonstrate that symmetries through the border do
not create clusters (i.e. simulations demonstrate that mirroring tissue images over their borders does
not bunch up image information). Non-defined voxels were thus “filled” using symmetric existing
values through the “border”, which in turn is defined as a voxel with an empty neighbor on segmented
frames. This symmetric strategy is applied, starting with empty voxels nearest a border, cuboid
completion (See Algorithm 1). In the end, a symmetry mask is applied from the opposite corner of the
cuboid in order to smooth the modification.
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Algorithm 1: Completion definition

Let X € R3 a set of voxels, Cy a part of R® which define lung parenchyma voxels, By © Cy is a sub group of voxels
defined by the border of Cy. x, is an element of By.
Let d;;(x, v) be the euclidian distance from a point x in (Cx)° to another point y in Cx through x,, a point

included on the border By such that x; lies on the segment [x, y].

dzo (x,y) = [l yll
st [, xoll =[x, ¥l
Sp, (x) is the symetric element of x € (Cy) across the border:

Spy (%) = argminyecx(dgg{(x, y))

While (empty voxels){
For each voxels{
If(Sg, (x) exist)

x =8g,(x)
}
}
For each voxels take in the reverse side{
x = 8g,(x)
}

2.6. Final software characteristics

The required software architecture was created using Cmake [13] running under a windows 10 system
before compilation of the parenchymal segmentation and cuboid completion methods. Outputs are
provided in .csv format to simplify data loading towards computational software.

3. Results and Discussion
3.1. Segmentation results

Running on a windows 10 computer with a quad core x64 processor and 16 Go ram at 2.60 GHz, the
segmentation process required 3 sec of CPU-time for each algorithm step. The maximum segmentation
time was 15 sec due to 5 downgrading thresholds.

Lung parenchyma segmentations were visually inspected by a pulmonologist (AB). Segmentation
results were satisfying and missed information was not significant/important enough to require
improvement. We observed that most of the blood system was excluded and the trachea well
segmented on most of the CT scans.

Due to the complex shape of the lung parenchyma (especially along its border) and its closeness to
other elements, we chose to not adapt complex methodologies (including for example border limits or
morphology analysis) to our dataset. In fact, when exploring these possibilities, we observed that
border modifications often lead to over segmentation of the parenchyma region involved in air
exchange. The result of such over-segmentation was the subsequent undesirable inclusion of nodules
or adjacent organs.

3.2. Completion results

The cuboid completion method required 2 sec of CPU-time. One must note that the symmetric
mathematical transformation method used for completion is surjective because of the non-regularity
of the border. The corresponding non-reversibility of the symmetric transformation hinders direct
assessments of how well granularity distributions were conserved across borders. To overcome this
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limitation, we demonstrate the relative conservation of granularity distributions during completion
using uniform resampling of segmented parenchyma slices.

The Kulldorff spatial test [14] (performed with SaTscan [15] software) was used to assess the
uniformity of granularity distributions. Fifty segmented parenchyma were randomly selected and
uniformly sampled on a subgroup of voxels. Then, these uniformly sampled segmented parenchyma
were completed. Finally, the Kulldorff binomial clustering test was applied on the uniform resampled
completed parenchyma to assess modification on the dispersion from uniform distribution, without
clusters, to another one.

The completion method does not create significant clusters for the vast majority of parenchyma
images (only 2/50 were considered as including clusters) during the completion of a uniform sampled
parenchyma. The P-values from Kulldorff tests for the sub-sample of 50 patients had a median of 0.4
with an interquartile [Qas%, Qzs%] of [0.16, 0.53], indicating absence of statistically-significant voxel
clusters. A simulated completion example of a sampled parenchyma is shown in figure 3.

Uniform sample Completed sample

Figure 3: Transformation Strategy, Overview of the general image transformation strategy. In red:
voxels considered as on a border. In black: a uniform sample of voxels.

As concerns the completion of non-defined regions, either the neighboring regions were compact
enough to support the density conservation hypothesis, or discontinuity rendered the hypothesis false.
For example, consider a missing region similar to a hole (often identified as blood vessels); symmetric
completion can modify distributions moving towards the center of the area via symmetry vector
overlap. Another example is the point or peak shape position (i.e. an isolated “dot” or “peninsula” of
lung parenchyma surrounded by space requiring completion), for which the distribution is repeated
like “orange slices” until completion.

Similarity index which compare voxels by voxels or grey levels distribution on grid could not be apply
because the method complete non-existing data. Moreover the completed space is very varied in
shape render assessment of the completion method difficult. The definition space of the original data
are not equivalent to the transformed one leading to an impossibility to compare them in spatial
distribution.

However, overall voxel distribution between completed data and not completed ones are similar. For
that purpose, the sum of the absolute difference density histogram is computed showing a slice
difference with a median of 0.05 and an interquartile [Qzs%, Qzs%] of [0.03, 0.07], based on the sub-
sample. Some examples of the distribution conservation are presented in the supplementary files.
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These results demonstrate in average a relative conservation in distribution which couldn’t be shown
using similarity index. In addition Kulldorff tests repartition shown a conservation of the uniform
distribution which is in interest for further analysis.

In addition, completed regions with based on non-smooth border concern a small portion of the overall
non-defined space. Segmented lung parenchyma have a regular border almost everywhere. We were
not able to demonstrate that the symmetric method preserved the spatial distributions, but given the
simulation results, this method did not create new patterns on resampled uniform completed cuboids.

3.3. Discussion

In this paper, we present a method for segmenting parenchyma tissue from partial lung imaging data,
and then constructing comparable cuboids for the purposes of comparing parenchyma granularity or
texture  between images. The resulting program is  publically available at
https://github.com/YannCabon/ChymaSeg , and represents our solution to two general problems: 1)
the unavailability of segmentation possibilities for partial images and 2) the non-existence of 3
dimensional cuboid completion algorithms.

The reader and potential program user should be aware of certain limits associated with this program.
First of all, we implement only basic thresholding and not more complicated techniques such as
watershedding. These methods are quite similar, the main difference being that watershedding is used
to specifically distinguish adjacent regions below the threshold, whereas binary thresholds cannot do
this. However, regrouping the plethora of subregions detected by watershedding results in the
inclusion of non-parenchyma tissues. In contrast, basic thresholding is conservative. We preferred to
sacrifice some parenchyma rather than accept an increased risk of including extreme values not
corresponding to the region of interest (as was often the case with watershedding). We also
considered more complex techniques, such as watershed region calculations (a topographic technique
which identifies concave regions [16]) or optimization problems [17-20]. Due to the dimension and
position of our data, these methods are impracticable, especially when considering flexible automatic
software. Second, some judgment is required of the potential user as concerns threshold settings. Our
default threshold for parenchyma segmentation is -400HU, as commonly defined in the medical
imaging literature [21]. However, lung parenchyma thresholds can be fuzzy (i.e. the parenchyma can
blur into surrounding structures), especially along the borders. If the threshold used is too restrictive,
the wall thickness between alveoli can exclude some parenchyma from the segmentation. The initial
threshold value has to be low enough to make the distinction between the left and the right side of
the parenchyma without ignoring peripheral zones. In case of non-identification of the separation
between lungs, we consider that the binary threshold used was not restrictive enough. The solution
proposed is to downgrade the threshold until existence of separation. The value of 10HU for
downgrading was justified by computing time-reduction and can be adjusted if necessary.

Finally, the reader must use some judgment to make sure that the trachea is correctly segmented.
During this step, threshold values and dilatation rays can be adjusted until optimal segmentation is
achieved. This requires some knowledge of lung anatomy.

4. Conclusion and Future plans

We developed a simple segmentation algorithm in order to extract lung parenchyma from CT scan
thoracic slices using common techniques used in the segmentation domain. The proposed software
provides output in .csv format in order to facilitate compatibility with other software.

We demonstrated a fast and efficient method to segment the lung parenchyma from partial (or whole)
CT scan images. Moreover, the method can segment lung parenchyma without unnecessary
information such as the trachea, using an adaptive threshold-based segmentation.
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https://github.com/YannCabon/ChymaSeg

This program, via cuboid completion, also renders segmented data comparable, which should facilitate
future studies involving voxel granularity.

As concerns future perspectives for ChymaSeg, this first version of the software is a working version.
Further improvements will include code optimization for improving computing time and discovering
criteria-method combinations that enable automatic segmentation of parenchyma and the trachea.
For example, though simple attenuation thresholds prove less than optimal, perhaps parenchyma
texture thresholds or adaptation of watershedding techniques to this context may be of more promise.
Distributions resulting from the completion method will also be further evaluated.
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Supplementary files:

Following figures represent the voxels density distribution of the segmented parenchyma before and
after completion method. Four different left parenchyma are provided and randomly chosen from the
patients included on the SCANN’AIR study.

In addition the absolute difference and its sum is also presented in order to show the distribution
changes.
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1°t sample: The absolute difference is 0.03 showing a slight difference between voxel density before
and after completion. We can observe that patterns are extended beyond the border and complete
the empty cuboid space.
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HU distribution
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2" sample: The absolute difference is 0.08 showing a difference between voxel density before and
after completion. The patterns are extended beyond the border and complete the empty cuboid space.
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HU distribution
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3 sample: The absolute difference is 0.03 showing slight a difference between voxel density before
and after completion. Even on the concave empty space, like the one formed by the diaphragm,
patterns are extended beyond the border.
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HU distribution
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4™ sample: The absolute difference is 0.03 showing slight a difference between voxel density before
and after completion. A limit of the method is presented here, especially for airway tree (black regions)
which are extended. However, the volume of these regions stay minor compared to the volume of the
frame and the density is unchanged.
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1.2.5 Résumé et discussion de I'article
L’obstruction des bronches induite par une bronchoconstriction créé des zones d’air non expiré. Les
conséquences de cette obstruction peuvent-étre identifiées au scanner par la présence de zones a
faible densité dans le parenchyme pulmonaire. Pour rappel, le scanner est un outil mesurant la densité
d’un objet en trois dimensions.

L'article précédent fournit des solutions pour analyser les données issues de I'’étude SCANN’AIR. Lors
de cette étude, les sujets inclus ont subi un test de réactivité bronchique a la méthacholine. Ce test
permet de quantifier la sensibilité de leurs bronches. En classifiant les scanner des différents sujets, on
souhaite étudier la diversité des réactions suite a une bronchoconstriction sur les données d’imagerie.

En I'absence de solution permettant d’extraire le parenchyme pulmonaire de coupes de scanners, nous
avons développé un outil de segmentation basé sur les méthodes classiques de segmentation du
poumon. En utilisant un filtre binaire a -400 HU et un algorithme basé sur un systéme d’érosion et de
dilatation, nous avons extrait de maniére indépendante les parenchymes des poumons de chaque
sujet. La trachée ainsi que les bronches de gros calibres sont ensuite retirés sur chaque coupe de
parenchyme afin de ne concerner que le tissu intervenant dans les échanges gazeux : le parenchyme
pulmonaire.

Les données issues de cette segmentation ne sont pas comparables, or dans la suite de ce travail, nous
nous intéressons a la répartition des zones de faible densité dans le poumon, que nous développerons
dans la problématique ci-apres et dans le chapitre 2. Afin de pouvoir comparer chaque scanner, une
normalisation est nécessaire. Cependant, I'espace de définition de chaque parenchyme n’est pas
commun. |l est de plus impossible d’effectuer un appariement entre les parenchymes par manque de
similarité entre les données.

Pour outrepasser I'ensemble de ces difficultés, nous avons développé une méthode de complétion du
parenchyme dans un hyper-cube. L'ensemble des parenchymes ainsi transformés est donc défini dans
un espace commun, I'hyper-cube, de taille variable, pour lequel la bordure (principale limite du
modele) est explicite.

La complétion s’effectue par une opération de symétrie axiale par rapport a la bordure.

La méthode de segmentation développée permet d’extraire le parenchyme pulmonaire par une
approche de segmentations successives, basée sur la description anatomique du poumon. Cette
méthode s’appuie sur des méthodes couramment utilisées en segmentation du poumon. A notre
connaissance, il n’existe aucun programme disponible actuellement permettant de répondre a une
problématique de segmentation de parenchyme pulmonaire sur le jeu de données a notre disposition.

La différence entre notre méthode et les méthodes de segmentation de poumon existantes réside
dans I'absence de maximisation du volume pulmonaire. En effet, les méthodes classiques [37—42] de
segmentation de poumon peuvent inclure le vaisseau sanguin, une partie de la plévre ou encore la
trachée. Or, tous ces éléments sont des biais potentiels a I'exploration des tissus parenchymateux.
C’est pour cela que nous avons décidé de ne pas chercher a maximiser le volume de poumon inclus et
de respecter strictement la définition clinique du parenchyme. La méthode ne retire que les plus gros
éléments, sources de biais dans I'exploration de la répartition des éléments a faibles densités. Les
bronches et les vaisseaux sanguins de gros diameétre sont ainsi éliminés, tout comme certaines zones
de tissus.

Le risque encouru est d’étre trop restrictif lors de la segmentation et d’écarter une part du volume
pulmonaire. Une relecture et une adaptation du seuil de segmentation ont été nécessaires par I'’équipe
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médicale afin de s’assurer de la bonne segmentation de nos images. C’'est donc une méthode semi-
automatique avec relecture. Une automatisation complete de la segmentation aurait été tres
complexe du fait de I'absence de frontiére claire entre le tissu pulmonaire et des organes qui le
jouxtent.

1.3 PROBLEMATIQUE

1.3.1 Introduction a la problématique
L’hypothese de travail est la suivante : comme présenté par Venegas et al. [13], le trappage aérien est
un phénomene spatial pouvant apparaitre de maniere différente en fonction de la localisation de
I’obstruction.

L'obstruction interviendrait potentiellement a des niveaux différents dans |'arbre bronchique,
correspondant a des sensibilités différentes de certains sujets, en particulier lorsque I'obstruction est
liée a un stimulus du muscle lisse bronchique.

L'objectif est a la fois fonctionnel et clinique : existe-t-il différents profils de réaction associés a la
bronchoconstriction provoquée du muscle lisse ? Si oui, peut-on les associer a des caractéristiques
cliniques ?

1.3.2 Rationnel de I'hypothese
Comme précisé dans le §1.1.3, I'obstruction des bronches entraine I'apparition de trappage aérien
expiratoire dans les alvéoles pulmonaires. Il est possible de simuler une obstruction par nébulisation
de méthacholine. Cette stimulation permet d’évaluer uniquement la réponse des bronches a une
contraction du muscle lisse, conditionnellement a I'inflammation préexistante chez chaque sujet.
Aucune inflammation ni obstruction par mucus n’est donc induite a court terme [43].

L'observation du trappage aérien, conséquence de I'obstruction des bronches, peut s’effectuer au
scanner comme développé décrit dans le §1.2.1.

On suppose que le niveau, I'intensité et la localisation de I'obstruction induisent du trappage dans des
zones conditionnellement a la dose de méthacholine nébulisée au patient.

Venegas et al. [13] développent plusieurs hypothéses quant a la répartition du trappage dans I'espace.
L'exploration des profils de réactions bronchiques est guidée par une question : I'obstruction des
bronches entrainerait-elle une réduction des bronches terminales et donc un trappage uniforme dans
le poumon, ou bien la réduction localisée de la lumiére bronchique entrainerait-elle un trappage en
cluster sur I'ensemble des branches filles de I’arbre bronchique?

Une solution pour confirmer ou non les hypothéses de Venegas est est de tester si la répartition du
trappage est uniforme ou non.

De plus, la modélisation permettra une caractérisation clinique des patients ayant les différents profils
de trappage.

1.3.3 Application a I'étude SCANN’AIR
Pour répondre a ces questions, nous nous sommes basés sur les données de I'étude SCANN’AIR. Dans
cette étude chaque sujet est caractérisé par des données de grande dimension, en I'occurrence une
suite de voxels (cf. §1.2.2). Il est aussi a noter que I'étude est une expérience clinique longitudinale,
fonction du nombre de doses de méthacholine nébulisée.
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Figure 5 Window et Level sur une image de scanner
(A gauche les niveaux de gris sont calibrés pour observer le poumon, & droite pour observer les 0s)

La caractérisation de I'asthme au scanner s’effectue de plusieurs manieres : en quantifiant la quantité
de voxels de basse intensité, en estimant la répartition de la densité des voxels dans le poumon et
enfin en étudiant leur répartition. Etudier le lien entre le trappage et I'obstruction des bronches en 3
dimensions est trés complexe a mettre en place, étant donné la petite taille des éléments étudiés. Des
outils de reconstruction de I'arbre bronchique existent mais ne sont pas applicables dans le cadre de
coupes thoraciques, le volume plumonaire complet étant requis pour I'extraire.

Les méthodes de quantification se basent généralement sur I'etude de I'ensemble des voxels compris
entre -900 HU et -850 HU.

Une seconde méthode de caracterisation de la densité consiste a I'analyse de la densité moyenne des
voxels. C'est une analyse plus globale de I'image, qui se calcule comme suit : le ratio de la moyenne
des voxels a I'expiration sur celle a 'insipration. Ce critére est appelé E/I MLD (Expiration/Inspiration
Mean Lung Density). L'ensemble de ces criteres cliniques permet de distinguer I'asthme sévere de
I’asthme léger mais aussi de décrire les phénotypes d’asthme et de BPCO [28, 30, 31].

Deux autres critéres sont intéressant a utiliser, Skewness et Kurtosis. Ces derniers caractérisent la
distribution des voxels dans le poumon, a travers I’estimation d’un coefficient d’applatissement et de
la forme symétrique de I’histogramme de distribution des densités pulmonaires. lls ont notamment
été utilisés dans I'analyse de maladies rares, et ont permis d’évaluer I'évolution de I'état du poumon
chez des patients atteints de BPCO [16, 32].

Enfin, I’étude de la répartition des voxels a été mise en place lors du travail précédent réalisé par le Dr
Gregory Marin [1], et est basée sur un modéle de dimension fractale. C'est un modéle qui étudie la
répartition des voxels de faible intensité en les résumant par un critére de répartition dans I'espace.

Cette derniere méthode semble la plus pertinente dans I'étude du trappage aérien. En effet, le
trappage est un phénomene spatial dont la diversité des profils peut étre difficilement résumée a un
critere de quantification.

1.2.2  L'étude SCANN’AIR
Les données utilisées pour cette these ont été acquises durant le doctorat de Gregory Marin [1] lors
d‘une étude nommée SCANN’AIR [33]. C'est un projet de recherche clinique prospectif financé sur
appel d’offre interne Nimes-Montpellier. Cette étude observationnelle a regroupé 35 sujets
asthmatiques sans emphyséme, qui ont subi un test d’hyper réactivité bronchique a la méthacholine,
combiné a un scanner des voies aériennes a I'expiration. Cette étude ne prend en compte que des
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L’évaluation de la répartition du trappage aérien requiert I'étude de l'obstruction de l'arbre
bronchique. Or il est impossible de reconstruire I'arbre bronchique avec les données de I'étude
SCANN’AIR.

L’étude des profils de trappage se base sur I'’étude de la distribution spatiale des voxels représentatifs
du trappage par analyse des images scanner disponibles.

Nous ne nous intéressons pas aux problématiques liées a la quantification de certaines classes de
voxels ni a la densité de répartition des voxels dans le poumon. Ces derniéres sont déja largement
étudiées et ne sont pas liées a notre objectif d’exploration des profils de trappage dans le parenchyme
pulmonaire

Dans le contexte d’analyse d’image, nous nous trouvons confrontés a des problématiques de type
reproductibilité et recalage.

Une premiere difficulté est la diversité des profils d’apparition du trappage (reproductibilité des
données). La localisation de I’expression de la maladie est unique a chaque sujet (i.e. le trappage aérien
peut apparaitre a des endroits différents selon les sujets, alors que I'information est la méme : il existe
du trappage). La modélisation ne doit alors pas tenir compte de la localisation du phénomeéne de
trappage mais plutét de son intensité, de son étendue et de son évolution en fonction de la dose de
méthacholine regue. Le modeéle doit donc étre non orienté : s’intéresser a des répartitions plutét qu’a
des positions.

Une seconde difficulté est liée a la diversité des formes des parenchymes (recalage). En plus d’étre non
orienté, le modele doit tenir compte de la diversité des formes de parenchymes. Deux types de
variations existent: inter et intra-sujets. Les variations inter-sujets sont dues aux variations
anatomiques entre les sujets. On note une grande diversité dans les formes et les volumes des
parenchymes entre les sujets. Les variations intra-sujets sont explicables par les variations de prises de
vue au cours de I'étude, ou bien sont dues aux variations personnelles (difficulté a expirer, état du
sujet etc.).

Des corrections doivent étre effectuées pour rendre les scanners comparables : les méthodes de
recalage. Les méthodes basiques consistent a effectuer des translations ou des rotations de I'image
prise afin de les superposer. Cette méthode de recalage basée sur des isomorphismes concerne les
formes, cependant la nature de nos données nous rend I'application tres difficile. En effet, les coupes
de scanners ne sont pas systématiquement superposables (cf. Figure 13 ci-dessous).

Figure 13 5ieme coupe d’une méme patiente a deux doses (expiration et ventoline)
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1.3.4 Exigences méthodologiques
La méthode de comparaison doit étre robuste a la dimension, et étre le moins sensible possible au
nombre et au volume de données. Ensuite, la méthodologie doit étre non sensible a I'espace de
définition, les poumons ayant des formes tres diverses. Enfin, elle doit pouvoir prendre en compte le
caractére longitudinal des données.

Durant la suite de ce manuscrit, nous allons explorer les différentes méthodes permettant d’analyser
et de comparer ce type d’'image. Nous nous attacherons a trouver une méthode de comparaison qui
permette de réduire la dimension des données. La méthode de caractérisation doit étre indépendante
des coordonnées dans I'image. Elle doit uniquement se concentrer sur les variations de texture de
I'image pour prendre en compte la non-comparabilité des scanners voxels a voxels.
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Chapitre 2 CARACTERISATION ET ANALYSE D'IMAGES

2.1  INTRODUCTION A L’ANALYSE D’'IMAGES

La problématique de ce travail s’inscrit dans une logique d’analyse d’images. De nombreuses solutions
existent permettant de traiter et d’extraire de l'information d’une image. Associées a des
transformations mathématiques et/ou statistiques, elles permettent d’identifier, de reconnaitre ou
encore de reconstruire des éléments de celle-ci.

L'analyse d’image est un pan de la science actuellement en plein bouleversement. Du fait de
I"amélioration des techniques d’acquisitions, de la performance et de la miniaturisation des capteurs,
la qualité et la quantité d’informations recueillies dans une image ne cessent de progresser.
L'utilisation de ces données est un phénomeéne d’actualité. Cela s’observe a travers I'explosion de la
réalité augmentée, grace a la superposition d’éléments numériques a I'observé, via par exemple de la
reconnaissance de contour combiné a de la géolocalisation [44]. Le traitement d'image permet
aujourd’hui de reconstruire un environnement 3D a partir de la superposition de plusieurs images 2D.
Il est également possible d’améliorer la qualité de I'image en multipliant des sources d’observations
(les télescopes au Pérou, les smartphones de derniére génération avec deux objectifs, etc...). Ces
méthodes nécessitent de pouvoir recaler et comparer les images acquises.

Cependant dans la plupart des cas, I'image est utilisée a des fins de détection, par exemple pour la
problématique du véhicule autonome (Tesla, Google, Renault-Nissan, ...), la reconnaissance d’objet,
ou encore la lecture automatique (ex. I'application Google traduction qui a partir d’'une image
reconnait et traduit le texte). Les technologies les plus performantes pour ce type d’usage étant a ce
jour de type Deep Learning ou classifications SVM (Support Vector Machine).

Les technologies développées actuellement dans I'analyse d’image ne correspondent pas exactement
a la problématique de ce travail. En effet, ces approches identifient des formes ou des groupes
d’observations similaires dans une image compléte, ou encore des variations dans un environnement
fixe, par exemple le tracking de cils, d’objets ou d’étoiles. Dans ce cadre, I'image est définie et fixe, le
scientifique cherche un élément modifié dans I'image.

Dans notre cas, les images sont de forme variable, prises dans une méme région mais pas
nécessairement superposables. Nous sommes dans un espace non comparable, dans lequel nous
cherchons a associer des variations semblables.

De multiples approches ont été étudiées afin d’obtenir un modéle permettant de représenter la
problématique. Ce chapitre présente une définition mathématique des données, suivie par une revue
des méthodes d’analyse d’'images couramment employées. Ensuite les différents modeles statistiques
investigués sont abordés. Pour finir, la méthodologie développée est présentée puis discutée. Les
méthodes citées sont des méthodes a priori pertinentes dans I'exploration des voies aériennes mais
non applicables a notre jeu de données a cause de sa spécificité. Ces méthodes nous ont cependant
aidés dans le développement de notre propre méthodologie.

2.2 DEFINITION MATHEMATIQUE DES DONNEES

Les données issues de la segmentation du parenchyme pulmonaire sont deux images, I'une contenant
le parenchyme droit et I'autre le gauche. Ces deux images sont disponibles pour les coupes apicales et
basales pulmonaires, a chaque étape de I'étude clinique : expiration, sérum physiologique, différentes
doses de méthacholine jusqu’a la dose faisant chuter de 20% le VEMS (PD20) du sujet. Une derniére
image correspondant a la prise de Ventoline.
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Chaque sujet a donc une image de scanner par sections (Haute et Basse) sur lesquels est employée la
méthode de segmentation (§1.2.3) permettant d’obtenir les 2 parenchymes (Gauche et Droit). Elles
sont acquises pour au maximum 12 doses.

Il existe donc 4 images de parenchymes correspondant aux scanners acquis durant I’expiration (dose
1) et 4 lors de la nébulisation du sérum physiologique (dose 2). Deux jeux de 4 images correspondent
aux scanners acquis lors de la PD20 et apreés I'inhalation de ventoline. Plusieurs autres images peuvent
étre acquises, correspondant au nombre nécessaire d’'inhalation de méthacholine amenant a une
chute de 20% du VEMS.

Nous avons dans notre étude un total de 1168 images en 3 dimensions. Ce nombre dépend de la
guantité d’images acquises durant I’étude au cours du test a la méthacholine. Pour rappel, la résolution
du scanner utilisé durant I'étude est de 512 x 512 x 10. Les parenchymes issus des scanner segmentés
sont donc plus petits mais restent de taille conséquente, ils sont inscrits dans un pavé de résolution
moyenne 133 x 165 x 10 pour en moyenne 117 554 voxels par parenchyme.

Comme développé plus haut, chaque sujetp (p € [1, ..., P]) passe au travers d’'un nombre différent
d’étapes durant I'étude (cf. Figure 8 Phases de I'étude SCANN’AIR, §1.2.2, page 17). Un exemple est
fourni en Figure 14, ci-dessous. Chaque sujet p possede un scanner pour j doses ordonnées, j €
[1, ...,]p], tels que les doses sont ordonnées de maniére croissante (j = 1 correspond a I'expiration
alors que j = J,, correspond a la derniére image du sujet p : la ventoline. J, — 1 correspond a la PD20,
pouvant étre variable entre chaque sujets. Pour I’étude, nous nous limiterons a I'analyse des doses
suivantes :

e sérum physiologique (SEPHY)
e méthacholine correspondant a la PD20 (PD20)
e ventoline (VENTO).

Chaque image de nos P sujets est définie par le c6té ¢ du parenchyme segmenté, la section s et la dose
d regue. L'image est donc définie dans un espace de définition C, s - 4. Cet espace est discret, composé
de voxels et inclus dans le pavé maximal P, ;. 4. Il est important de noter qu’une part de ce pave
maximal est non définie, correspondant a tout ce qui n’est pas le parenchyme.

Cpsica © (Ppsca ={L - lisca} X{L -, Lisca} % {1,...,10}),

tel que [; ;. 4 est la longueur maximale observée sur le parenchyme segmenté et L; . 4 la largeur
maximale correspondante. Pour rappel, les tranches de scanner obtenues dans cette étude sont de
hauteur 10 voxels. Afin de simplifier les notations, nous considérerons un ensemble d’image P; issues
de I'ensemble des images de I'étude choisies parmi les p, s, ¢ et d. Une illustration des ensembles est
donnée en Figure 15, ci-dessous.
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Figure 14 Evolution des parenchymes d’une patiente a la 5iéme tranche au cours de I'étude.
La dose maximale associée a la PD20 est la dose J11=5, soit la METAS3.

Le jeu de données est de taille N. C'est un ensemble P;,i € [1, ..., N] de pavé {1, ..., [;} X {1, ..., L;} X
{1, ...,10}. On définit alors la suite de valeurs du scanner X; comme la suite de valeurs appartenant a
C; correspondant aux mesures de densité prises sur la grille en 3 dimensions de P; représentant le
parenchyme segmenté. A chaque élément de X; est associé une suite de valeurs x; correspondant a
un voxel appartenant au parenchyme. Chaque élément x; de X; est identifié en trois dimensions par
xi(a, b,c) correspondant a la mesure faite dans le voxel {a,b,c} tel que a € [1, ...,li‘s‘c,d},b €
{1,..,Lisca}etce{l,..,10}.

On peut donc caractériser nos données comme une suite de valeurs X; incluses dans Z correspondant
a un espace de définition unique P;, non défini en tous points de 'espace. En effet, certains voxels
peuvent ne pas avoir de mesure, a I’extérieur mais aussi a I'intérieur du poumon, étant été considérés
comme autre chose que du tissu pulmonaire a I’étape de la segmentation. De plus, les bordures du
parenchyme sont hachées et incluent des zones non définies.

Il est a noter que la dimension du pavé maximal contenant chaque parenchyme P; n’est pas la méme
pour tous les sujets. En effet, chaque parenchyme a une forme unique, et ils ne sont pas superposables
entre les sujets (cf. §1.3.3). Il n’existe donc aucune fonction permettant de faire correspondre la valeur
des voxels entre deux sujets i et j, x;(a, b,c) # x;(a,b,c).
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C28,bas,droit, META7(PC20)

Figure 15 Pyg pas,aroit, META7(PC20)

Les propriétés de cet espace ne sont pas appropriés pour les calculs, c’est un espace métrique discret
dont I'espace de définition est non superposable et ne permet pas d’appliquer des méthodes
classiques d’analyse de données.

L'objectif étant de comparer I’évolution de certaines classes de voxels, il est important que la méthode
permettant cette caractérisation puisse passer outre les variations structurelles de nos données,
problématique majeure dans leur comparaison. Un contexte favorable a I'analyse de ces images de
parenchyme segmenté doit donc étre développé.

2.3 OUTILS D’ANALYSE D'IMAGES

2.3.1 Comparaison des valeurs de voxels
Les modeles de type régression linéaire généralisés, permettant d’étudier les variations d’une variable
a expliquer en fonction de covariables, ne sont pas applicables dans le cadre de nos données. Celles-ci
sont en effet une suite de variables en grandes dimensions, corrélées dans |'espace.

Les modeéles utilisés pour ce type de données sont de type géostatique. lls permettent de décrire des
guantités distribuées spatialement ou spatio-temporellement. Ces modeles sont généralement utilisés
pour prédire des valeurs en des endroits précis, non mesurés. Par exemple la pluviométrie entre deux
stations de mesures météorologiques.

La géostatistique permet de répondre a certaines questions, comme a savoir si localement des
données sont corrélées ou si I'intensité du processus varie en fonction de covariables. Des modeéles
spécifiques adaptés aux images existent ; ils utilisent des champs de Markov. Ces modéles permettent
de caractériser des régions aux propriétés statistiques similaires [45]. Cela permettrait notamment de
caractériser I'évolution des voxels en fonction de leur changement d’état. Une fois les changements
d’état de chaque sujet observés, une comparaison des estimations serait alors possible et pourrait
amener a obtenir des groupes de sujets similaires, dans lesquels nous pourrions étudier les profils de
variations.

Il existe aussi des modeles semblables utilisés en écologie : les modeéles de métapopulation. lls
permettent d’étudier des phénomenes de type migration, évolution de population, etc. avec des
notions d’abri. Cela permettrait de représenter les mécanismes associés au trappage.
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De maniére générale, les données brutes ne peuvent étre analysées par des modeles spatiaux adaptés
a nos données. Un ensemble de transformations peut néanmoins étre appliqué, permettant de les
rendre comparables.

2.3.2 Recalage d’'image

L’ensemble des modeles spatiaux précédents nécessite une définition locale commune pour permettre
une comparaison inter ou intra-sujets. On caractérise une définition locale commune comme la
possibilité d’obtenir, pour toute la population étudiée, la correspondance entre les voxels des
scanners, aussi appelée co-registration. Cela équivaut a chercher une transformation géométrique
permettant de passer d’'une image a une autre. Autrement dit, on cherche a trouver une relation liant
chaque voxel observé entre deux images décrivant la méme localisation. Les deux images peuvent étre
celles d’un méme sujet a des doses différentes, ou bien issues de sujets différents.

Les méthodes de recalage consistent a déformer deux images afin de les faire correspondre en utilisant
des transformations mathématiques. Ces méthodes sont trés utilisées en médecine dans I'analyse
d’'images cérébrales [46]. Elles nécessitent cependant soit un ensemble de points de référence
identifiables, permettant de déterminer la transformation optimale pour recaler les deux images, soit
le recoupement total des données. Concernant le cerveau, la boite cranienne est tout a fait a méme
de remplir ce réle, car elle est présente sur chaque image et de forme similaire chez chaque individu.

La transposition de ce genre de méthode au poumon pose de nombreux problémes : en effet, les
poumons de chaque sujet, et en particulier leurs parenchymes, sont de formes tres variables. La
position des os et des organes varie entre les sujets, tout du moins suffisamment pour rendre
I'opération complexe. Il est néanmoins possible de comparer deux poumons d’un méme sujet entre
inspiration et expiration [47-49].

Les transformations appliquées aux images conduisent a une image commune moyenne. Au vu de la
variété de formes du parenchyme segmenté entre les patients, le risque est d’obtenir une forme
moyenne tellement déformée qu’elle ne soit plus représentative des données. Ces méthodes doivent
donc étre appliquées pour I'ensemble des images d’'un méme sujet.

Cependant, la correspondance n’est pas possible sur les données brutes, du fait du non recoupement
des tranches de scanner disponibles. Pour rappel, la hauteur des tranches scannées est de 6.25
millimétres. Repositionner une patiente exactement a la méme position est alors difficile, rendant
impossible le chevauchement de I’ensemble des scanner acquis pour un méme individu au cours de
I'étude.

En I'absence de solution permettant de rendre les images de parenchyme comparables, il est
important que la méthode puisse étre indépendante de I'espace de définition de I'image. Ainsi, nous
pouvons nous affranchir de la problématique liée au fait que les espaces de définitions de nos données
soient de tailles différentes.

2.4  METHODE DE DETECTION ET D’APPRENTISSAGE

2.4.1 Prélude
Les outils de type classification permettent de répondre a des problématiques de détection dans des
espaces divers en se concentrant sur I'évaluation de la relation entre les valeurs d’intérét. En imagerie,
la plupart de ces méthodes se basent sur des solutions d’apprentissage supervisé [50]. Ces méthodes
se décomposent en deux étapes. D’abord, I'image est transformée afin de mettre en valeur la structure
aidentifier, puis on compare les informations de I'image modifiée avec celles contenues dans une base
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de données dite base d’apprentissage. Cette base d’apprentissage, construite sur des cas déja traités
et validés, contient un ensemble de couples entrée-sortie suivant une loi fixe. Le but étant d’utiliser
cette base pour déterminer une représentation de nos données en fonction de relations déja établies,
utilisant une fonction de prédiction. Une des techniques d’apprentissage les plus utilisées pour
résoudre des probléemes de classification sont les machines a vecteur de support (« SVM »).

Les images acquises pendant I'étude SCANN’AIR sont originales et uniques car elles sont la
représentation de I'état du parenchyme pulmonaire au cours d’une stimulation. Pour des raisons de
comparabilité et de recalage, leur analyse est complexe, c’est pour cela que nous avons développé une
méthodologie spécifique. Nous avons retenu l'idée de transformer I'image en des données qui
caractérisent certaines propriétés de cette image.

Parmi les transformations d’images existantes, deux ont retenu notre attention : les histogrammes de
gradient orienté (HOG) et la transformée de Fourrier. Ces transformations ont I'avantage de posséder
des propriétés mathématiques intéressantes ; elles permettent notamment de conserver I'information
de gradation contenue dans I'image. Le trappage aérien étant défini par I'apparition de zones a faible
densité dans le parenchyme, toute identification basée sur l'observation de variations serait
caractéristique de ce phénomene.

Pour finir cette partie, nous présentons une transformation des données trés utilisée dans la
caractérisation de la complexité d’'une information : I'entropie de Shannon. Cette derniére permet de
mesurer la complexité d’un probléme.

2.4.2 Transformations considérées

Un Histogramme de gradient orienté [50] est une transformation de I'image notamment utilisée pour
effectuer de la détection d’objet. Cette méthode est basée sur le calcul d’histogrammes locaux
d’orientation du gradient de I'image sur une grille de cellules contenant plusieurs voxels. L’apparence
et la forme locale d'un objet dans une image peuvent étre alors décrites par la distribution de
I'intensité du gradient sur chacune des cellules, ou par la direction des contours, comme présenté dans
la Figure 16 ci-dessous. L'image est découpée sur une grille, et on calcule le gradient de I'image (la
différence entre la valeur du pixel et ses voisins) sur chacun de ses éléments. Ensuite, on cumule
I'information des gradients de chaque pixel pour chaque élément de la grille. On obtient ainsi un
histogramme des gradients contenus dans chaque élément du découpage. L'image est ainsi résumée
par un certain nombre d’histogrammes, correspondant au découpage de celle-ci.

Agrégation des gradients
sur une grille
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Gradient de I'image par pixels

Image originale Gradient orienté
Pondération positive Pondération négative

Figure 16 Histogrammes de gradients orientés
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La méthode de la transformée de Fourier [51] est tres utilisée dans le traitement du signal et de I'image.
Elle consiste a transformer une image en ses coefficients de Fourier, définis sur R3 (dans notre cas
d’image a 3 dimensions). La transformation appliquée sur les x voxels de I'image est la suivante

x¢En Q= f x(a, b, c)e~{a+nb+i)qg dp dc. (4)
R3

Cette transformation a de nombreuses propriétés fort utiles dans le traitement de I'image, du fait
gu’elle est inversible, stable face aux opérateurs de convolutions ou encore stable a I’échantillonnage.
La transformée de Fourier permet par son principe, en classant et en analysant les fréquences
constitutives d'une suite de données, de distinguer la part du signal de celle du bruit. La méthode
permet alors d’outrepasser I’hypothése de bruit blanc dans I'analyse du signal.

Un exemple de I'utilisation des séries de Fourrier en imagerie médicale est fourni en Figure 17, ci-
dessous. Les redondances observées sur I'image (a) sont représentées par les lignes verticales et
horizontales dans I'espace des transformées de Fourrier, correspondant a la figure (b). Lorsque I'on
élimine les redondances dans I'espace de la transformé de Fourrier (c), on observe une suppression
des erreurs systématiques (d) sur I'image principale.
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Figure 17 Correction d’image par série de Fourrier.
Image initiale en (a) et sa transformée de fourrier en (b). Transformée de fourrier corrigé en (c) et
I'image associé en (d).
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Cependant, une des limites de cette méthode concerne les bordures des données, et est définie
comme l'effet Gibbs [52]. Il en résulte une erreur d’approximation due a I'absence de valeur pour
I’estimation de la convolution en bordure. Cet effet peut néanmoins étre corrigé. De plus, la dimension
des données est encore plus grande, elle se répartit en deux espaces : I'espace des réels, représentant
une partie de l'information et I'espace des complexes contenant la seconde partie. La limite principale
de cette transformation est qu’elle est la représentation de I'image de départ. Par conséquent toutes
les problématiques liées au fait que nos données ne soient pas comparables restent entieres.

2.4.3  Entropie de Shannon
L’Entropie définie par Shannon est une mesure de la complexité d’'une information. L'expression de
I’entropie se définit comme I'espérance de I'évenement pondérée par la surprise de le voir apparaitre.
Soit X une variable discrete composée de {xy, ..., x,} éléments, I'entropie de Shannon est définie
comme :

HOO = ) POX=x) 150, 5
i=1

ou I(x;) se définit comme la surprise d’un événement x;. La surprise associée au tirage de I'évenement
1(x;) est comprise entre 0 et 1.
Pour un événement x; cette information se définit comme

1(x) = f(P(X = Xi))-

La fonction f est construite en respectant les hypothéses suivantes encadrant I. Pour une suite de

I (ﬁ xi) = i I1(x;),
i=1 i=1

n évenements indépendants x; :

et

P <ﬁ{X = xi}) = ﬁP(X = X;).
i=1 i=1

Par indépendance des évenements on a :

I(@ xl-) = f PE@{X = xl-})

et par définition :

Zl(xi) = Zn:f(P(X = x;)).
' i=1
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La construction de I’élément de surprise est :

1 (ﬁ xi) = zn: I1(x;),
i=1 i=1

cela est équivalent a trouver une fonction f permettant de résoudre I'équation suivante :

f(ﬁP(X = xi)) = zn:f(P(X = x;)).
i=1 i=1

La fonction logarithme permet de solutionner I'équation. On en déduit que f(x) = K log(x).

Parce que l'on étudie des évenements strictement compris entre 0 et 1, K doit étre défini comme
négatif. Il en découle que I(x) = — log(P(X = xl-)).

Plusieurs sortes de mesures sont possibles, basées sur les variations de la base du logarithme, Shannon
en base 2, appelée aussi binaire, Nats en base népérien et Hartley en base 10 [53]. En notant p;la
probabilité d’observer un élément x; dans X.

L’entropie de Shannon se définit comme :

H(X) = —Z p; log(py).
i=1

Afin d'illustrer la notion de I’entropie, prenons un exemple : nous nous basons dans le contexte de
guestions binaires : a une question on ne peut répondre que par oui ou par non. A travers ces
qguestions, on cherche a retrouver un élément d’une séquence de i éléments.

Posons :

1
m; = lOgZ (p—)

i

Cherchons a deviner un élément du mot : Y AWANAW A. Ce terme désigne le nom d’un peuple

d’Amérique du sud, et est choisi pour ces propriétés statistiques intéressantes. On décompose ce
mot en la séquence de ses éléments :

ElementA py =% my =1,
Element W py, = % m,, =2,
ElementY py = % my = 3,
Element N py =% my = 3.

On en déduit I'entropie binaire du mot,

n
HX) = Zpimi = 1.75.
i=1
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Nous sommes dans le cas particulier ou les m;éléments sont distribués en puissance de deux dans la
séquence,

p; = 27™i,avecm; € N.

Sous ces conditions, m; correspond ici au nombre de questions nécessaires pour obtenir un des
éléments de la séquence, ordonnés par leur fréquence. Cette propriété est vraie uniquement dans le
cas ou les éléments de la séquence se décomposent en puissance de 2. Il faut une seule question pour
savoir si 'élément est A, 2 question pour savoir si I'élément est B et une 3™ question si I'élément est
Y ou N. L'entropie représente donc la complexité d’un probléme, si chaque élément de la séquence est
différent alors I'entropie est maximale, et a l'inverse elle est minimale si I'’élément est identique.

Dans notre problématique, cette méthode permet d’évaluer par un simple critere la complexité de
I'image, et est une fonction de I'image vers R. Cependant la méthode ne tient compte ni du fait que
I’on travaille en trois dimensions, ni du fait qu’il peut exister une corrélation multidimensionnelle locale
entre les valeurs.

L’application de ce critére semble difficile dans le cadre ou il y a une relation en 3 dimensions entre les
voxels contenus dans le scanner, que I'entropie ne mesure pas. Enfin, c’est un critére comparable a la
dimension fractale, avec de moins bonnes propriétés. La dimension fractale permet aussi d’estimer la
complexité d’'une problématique et a déja été utilisée par G. Marin lors d’'une premiere analyse des
données de SCANN’AIR [1].

2.5  TRANSFORMATION DES DONNEES

2.5.1 Précisions sur les données
Sachant que ni les méthodes de recalage niles méthodes d’apprentissage supervisé ne sont applicables
sur notre jeu de données, nous avons choisi de résumer I'image en un ensemble de critéres
médicalement pertinents.

Dans un premier temps nous avons classifié les voxels en classes de valeurs. En effet, certaines plages
de données ont un intérét négligeable alors que d’autres sont trés importantes, par exemple
I'intervalle [-900,-850] HU qui représente les zones de trappage aérien au scanner (§1.2.1). Chaque
image X est donc transformée en une ou plusieurs classe(s) de voxels. Ces classes peuvent étre définies
par un intervalle de valeurs d’intérét, ou encore selon les quantiles de la distribution de ces valeurs.

Soit f la fonction permettant de dichotomiser les valeurs de densité de X en M classes tranformant
I'image X en une image « binarisée » D. La fonction f peut étre du type

_{1si —900 < x < -850
X = . )
0 sinon

f(X) > D,
Chaque classe est notée c,, pourm € [1, ..., M].

Ne pouvant pas prendre en compte les variabilités propres de chaque voxel, nous avons fait le choix
de comparer la répartition des voxels dans chaque image. La répartition des classes de voxel est
représentative de la répartition du trappage dans le poumon. L’étude de cette répartition équivaut a
étudier un processus discret.

Les points étant répartis sur une grille, la mesure de I'espace n’est pas continue. Néanmoins, comme
expliqué dans le §2.5.2.2, nous avons considéré que I'espace était euclidien. Nous nous sommes basés
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sur I'ouvrage « Stochastic Geometry and its Applications » [54] pour explorer un ensemble de modéles
décrivant des données discrétes dans un espace, notamment continu.

Cet ouvrage présente la théorie ainsi que des solutions de modélisation de phénomenes discrets. Les
modeles explorés sont les processus de Poisson, en passant par les modéles de type germe-grain et
d’autres processus définissant des ensembles processus notamment utilisés en analyse d’image.

La plupart des modeéles tiennent compte de la proximité (en termes de distance euclidienne) des
observations les unes des autres. C’'est un élément important dans la description de la répartition des
observations les unes par rapport aux autres. Une limite intrinséque a I'exploration en voisinage de
points est I'effet de bordure. Il se définit par une modification de la densité des observations a
proximité de la bordure, due a I’'absence de données de I'autre c6té de la frontiére.

Malgré la limite de I'effet de bordure, la notion de proximité s’est imposée dans notre démarche car
elle permet de considérer les variations de distribution pour chaque classe de voxels entre les scanners,
sans tenir compte de la répartition des données dans I'espace.

2.5.2 Mesure et Distance dans I'image

2.5.2.1 Notion de distance

Pour décrire des relations entre des observations nous utilisons un outil mathématique : les distances.
C’est une application mathématique qui s’applique sur un espace nommeé espace métrique. Définir
cette notion est important car elle caractérise les relations entre les objets dans I'espace étudié, et
permet surtout de définir la théorie mathématique a appliquer ainsi que les limites de cette derniére.
Commencons donc par quelques rappels sur les notions d’espace et de mesure, nécessaire a la
compréhension de la méthodologie mise en place ainsi que des choix des méthodes utilisées pour
comparer les données.

D’un point de vue générique, on définit une mesure comme :

Soit E un ensemble non vide et F un sous-groupe de R. Une distance sur E a valeur dans F, notée
(d,E,F), est une applicationd : E X E — F vérifiant :

(positive) Vx,y €E, d(x,y) = 0;
(définie) Vx,y €E, dlx,y) =0 x =y;
(symétrique) Vx,y€E, d(x,y) =d(y,x);

(triangulaire) Vx,y,z€E, d(x,y) <d(x,z) + d(zy).

En d’autres termes, la notion de distance s’applique a des points contenus dans un certain espace E.
C’est une fonction qui prend des valeurs par exemple dans les réels positifs, de 0 a plus I'infini, i.e. on
sait que toutes les distances entre tous les éléments de notre espace E seront des réels positifs. Cette
notion respecte certaines propriétés : la distance entre deux points est positive (positive). Si la distance
entre deux points est nulle alors les points sont les mémes (définie). La distance entre deux points est
identique quel que soit I'ordre de calcul de la distance (symétrique). Pour finir, la distance entre deux
points est forcément plus petite ou égale a la somme des distances entre ces deux mémes points et
un troisieme (triangulaire).

Les notions de distance sont généralement définies en algebre dans des espaces continus. Pour rappel,
une image est un espace discret (les valeurs sont définies sur une grille de voxels). Ces distances ont
valeurs dans R, Q ou Z et sont appelées respectivement des distances réelles, rationnelles ou
discretes. La plus connue étant la distance euclidienne réelle dj:
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Soit deux points x = (x4, ..., X,) ety = (¥4, ..., y) de R,

A (o) = [ =)+ 4 G = 90"

Cependant, la distance euclidienne étant définie sur R™, elle n’est pas appropriée a des espaces
discrets car I'antécédent de la fonction distance n’est pas forcément défini sur les entiers (Z™). Comme
nous travaillons dans un espace discret, les valeurs sont réparties sur une grille. Par conséquent, il
existe des distances pour lesquelles aucun voxel ne correspond ; par exemple aucun voxel n’est a une

. - V2
distance euclidienne de > d’un autre voxel.
Une revue des distances applicables aux espaces discrets est donc importante.

2.5.2.2 Distance définies sur un espace discret

Certaines distances sont adaptées aux espaces discrets et donc aux données d’imagerie : la distance
de Manhattan, Chebyshev, celle de chanfrein ou encore minimale et Hausdorff (les deux derniéres
étant définies comme des distances a des ensembles). Ces fonctions distances permettent d’avoir une
image pour chacune de leurs valeurs.

Une idée naive serait d’utiliser la distance euclidienne au carré, prenant ses valeurs dans Z. Cependant,
la propriété de l'inégalité triangulaire n’est alors pas respectée : prenons deux points x = 1 et
y = 2 définis sur un axe d’origine O = 0, le calcul de la distance devient alors :

d(0,x) = di(x,y) =1 et d2(0,y) = 4, donc d(0,y) £ d(0,x) + d(x,y) qui ne respecte pas
I'inégalité triangulaire, ce n’est donc pas une distance. Une illustration est présentée ci-dessous en
Figure 18 permettant d’avoir une représentation des distances.

o0 X y
Figure 18 Distance entre deux points

La distance de Manhattan aussi appelée taxi-distance est la distance parcourue par un taxi lorsqu’il se
déplace dans une ville ou les rues sont en quadrillages. La distance entre x et y, de coordonnées
(xg, - r %) €t (Vg, ..., ¥y ) €st définie par:

n

(5 ) = ) i = ¥il

i=0

Cette distance peut ne pas étre unique cf. Figure 19, tous les chemins, définissant une méme distance,
de couleurs différentes ont la méme valeur en terme de distance de Manhattan.
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Figure 19 Distance de Manhattan

La distance de Manhattan est utilisée pour représenter la distance entre deux points dans une
structure ol plusieurs chemins sont possibles. Cette distance est utilisée en optimisation, elle a
I’avantage d’étre moins sensible aux valeurs extrémes que la distance euclidienne.

La distance de Chebyshev, aussi appelée distance maximale, se définit comme la distance entre un
point x et un point y de méme nature. La distance maximale entre le point d’intérét x et la
coordonnée la plus éloignée de y définit la distance entre x et y. Sur un échiquier, cf. Figure 20, le
déplacement d’un roi a chaque tour est de 1 sur toutes les cases autour de lui. Elles sont donc a une
distance de 1 d’un point de vue de la distance de Chebyshev. Contrairement a la distance de Chebyshev,

la distance euclidienne considére que les voxels sur la diagonale sont a une distance supérieure (\/f)

Pour deux points x et y, elle s’écrit comme

de(x,y) = max (|x; — y;|)
[0,..m]

i€
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Figure 20 Distance de Chebyshev

La distance de chanfrein d; aussi appelée distance de pondération est une distance utilisant des
masques dont les poids sont entiers. On dit qu’un masque de Z™ est de taille k (k impair) si k est le
plus petit entier tel que tous les points du masque sont compris dans [— k/2,k/2]™. Cette distance
est obtenue par un algorithme et a fait I'objet de nombreux travaux [55, 56].

Trois exemples de masques de chanfrein sont présentés en Figure 21. Ces masques sont définis
dans Z?, et sont représentés par des matrices oU les valeurs nommées a,b etc, non nulles,
représentent a la fois les points du masque et leur poids. Les masques sont notés (. ).
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0 ¢ 0 ¢ O
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(a)=|a O a], {(ab)=|a O al|, {(abc)=10 a O a 0
0 a 0 b a b c b a b ¢

0 ¢c 0 ¢ O

Figure 21 Masques en distance de Chanfrein sur Z>2.

Le masque {a, b, c) = (5,7,11) sert a approcher les distances des éléments a, b et ¢ a une distance
euclidienne (1,v/2,v/5) par rapport a l'origine du masque. Cette distance a de bonnes propriétés
mathématiques mais n’est pas triviale. Elle sert surtout a caractériser la distance entre des objets, des
bordures et des éléments. La distance de chanfrein se calcule grace a un algorithme appliquant le
masque choisi sur I'espace.

Chacune des distances présentées a des avantages et des inconvénients. Du point de vue de notre
problématique, la distance de Manhattan n’est pas intéressante car elle décrit un ensemble de
trajectoires entre deux observations, ce qui n’est pas la problématique sous-jacente. La distance de
Chebyshev n’est pas utilisable dans la problématique car nous nous intéressons a la distance observée
entre deux points et pas a une notion d’éloignement maximum. Pour finir la distance de chanfrein n’est
pas non plus adaptée a la problématique car I'application du filtre sur les données empécherait toute
guantification interprétable de proximité entre les points. Cependant, c’est la mesure la plus adaptée
pour décrire nos données.

Finalement, on en revient a utiliser la distance euclidienne dans un espace métrique discret,
essentiellement pour ¢a facilité d’emploi. L'ensemble des raisons nous ayant poussé a utiliser cette
distance sont développées ci-dessous et sont nécessaire par I'emploi de la solution proposée.

Le risque sous-jacent a I'application de cette métrique sur notre espace est I'absence d’observation en
tout point de ce dernier, car nous sommes sur une grille de voxels et non dans un espace continu. Nous
avons considéré qu’a partir du moment ol I'on s’intéresse a un processus aléatoire discret et de faible
probabilité dans un espace de définition discret multidimensionnel en grande dimensions et de taille
conséquente, on peut alors I'approcher par la définition d’un processus continu. En effet, quand on
observe de « suffisamment » loin un espace discret, il existe alors un grand nombre de possibilités dans
la grille discrete. Au vu de la dimension de la grille des données (la résolution moyenne d’un
parenchyme est de 133 x 165 x 10 cf. §2.2), cette transformation est la plus adaptée. De plus, la
distance euclidienne et la distance de chanfrein (sur un voisinage élevé) sont équivalentes dans
I’'approximation d’une boule a I'infini [56].

2.6 SOLUTION PROPOSEE

2.6.1 Préambule
Afin de rechercher des profils de trappage différents, nous avons caractérisé les images de scanner par
la dispersion de la classe D définie par l'intervalle [-900,-850] HU. En caractérisant la proximité de
voxels appartenant a une méme classe de points, nous visons a obtenir des profils de trappage aérien
similaires. Plusieurs limites sont liées a cette modélisation, la premiere, et non des moindres, étant les
effets de bords; vient ensuite la problématique liée a la discontinuité des données et enfin la
comparabilité des données.

Pour caractériser la répartition des voxels dans I’espace, nous utilisons la notion de voisinage. Pour
cela nous nous basons sur la distance du k™ voisin. Donnons-nous un espace euclidien X, muni de la
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distance euclidienne, contenant un ensemble de points {x1, ..., xy} € D, on définit I'indice du 1¥™¢
voisin V[i, 1] (au sens de la distance euclidienne) du point x; sur X comme :

Vi, 1] = argmin1<j<N7j¢i||xi - xj||.
L'indice du k™€ voisin V[i, k] se définit alors de maniére récursive comme :
VI k] = argming oy jeiv(sf,..c-1) 1% — %) (6)
La distance euclidienne entre x; et son k™€ voisin s’écrit alors comme suit :

dE(xi; xV[i,k]) = ”xi - xV[i,k]” = di,k-

A partir de 'expression de la distance du k™ voisin il est possible de calculer la moyenne sur tous les

points de X comme :
N
— 1
dk = NE di,k-
i=1

Cette derniére a I'avantage d’étre un bon descripteur de la répartition des voxels les uns par rapport
aux autres, sans tenir compte de la position des éléments dans I'espace comme présenté en Figure 22.
Associées a la variance, ces deux estimations permettent de représenter la répartition du k™ point
dans l'espace. Il est alors possible de s’intéresser a I’évolution des k plus proches voisins sur un
intervalle pour caractériser I'évolution de leur répartition dans I'espace.

Résumer I'information contenue dans une classe de voxel comme une distribution des k voisins semble
étre correct. Cette transformation semble étre un bon descripteur de la répartition des voxels dans
I’espace. Cependant, chaque image est différente en taille et en nombre d’observations. Normaliser la
distance observée par la distance attendue permettrait de gommer les variations spécifiques a I'image,
et de ne conserver ainsi que I'éloignement de la distribution de la répartition des voxels a I'attendue
dans le méme espace avec le méme nombre de points. Nous avons pour cela décidé de les normaliser
par I'espérance attendue de la distance du k™™ voisin attendue sous I’hypothése suivante : nos
observations sont distribuées de maniere uniforme.

Le choix de la distribution uniforme est non seulement guidé par une des hypotheses cliniques
développée par Venegas et al. [13] mais se justifie aussi par des raisons pratiques. En effet, I'expression
des moments de la distribution du k*™ voisin sous condition d’uniformité a été développée par Evans
et al.[57] dans un espace métrique muni d’une distance euclidienne. lls proposent une approximation
de la loi de distribution de ces moments dans un espace générique ou les observations sont distribuées
selon une densité connue. L'expression de la distribution k™ voisin sous condition d’uniformité a
ensuite été étendue par Liitidinen et al. [58] pour un espace borné sous condition de bordure convexe.
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Figure 22 Courbes des distances moyennes des k proches voisins pour des groupes de point répartis
dans un plan 50x50.

En divisant le moment de la distribution de la distance moyenne du k™ voisin par la distance attendue
sous I’hypothése d’une répartition uniforme des points dans I’espace, nous nous affranchissons de la
différence de taille de I'espace des données. Un autre avantage de cette transformation est qu’elle
s’affranchit de la différence du nombre d’observations (de classes de voxels équivalentes) entre les
scanners, la normalisation le prenant en compte. Les scanners sont alors exprimés dans un espace de
fonctions, des k voisins étudiés, et non plus sur leur espace de définition complexe.

Les outils de classification d’espace de fonctions sont aujourd’hui largement étudiés. Nous avons
considéré une classification des coefficients B-splines permettant d’extraire des profils similaires de
déviations de répartition des classes de voxels a I'uniformité.

La suite de ce chapitre se décompose en 4 parties ; la premiere décrit le calcul développé par Evan et
al. [57] ; dans une seconde partie, la généralisation proposée par Liitidinen et al.[58] permet d’obtenir

une estimation de la distance des k plus proches voisins sous I’hypothése de répartition uniforme des
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points. Dans une troisieme partie nous développerons les méthodes mises en place sur nos données
permettant I'application de la théorie, notamment grace a une méthode de complétion de I'image
transformant I'espace de définition de I'image en un espace convexe. Enfin, la quatrieme partie
explicite I'outil de classification non supervisé choisi pour I'application.

2.6.2  Définition et distance théorique du k*™ voisin.

2.6.2.1 Moments de la distance du k*™ voisin
A partir de la notion de distance entre un point et son k™ voisin il est possible d’exprimer la
distribution des voisins autour d’un point x sur X.

Supposons que I'on ait un N point {x, ..., xy } disposé dans un compact C N X de densité ¢, tel que la
mesure u(C) = 1. Une des conditions nécessaires a I'estimation est que I'espace C doit avoir un
« diametre/étendue » maximal ¢, cette derniére équivaut a dire qu’il existe une boule de diametre ¢;
qui inclus C. La probabilité induite par la distribution ¢ sur le voisinage sphérique sur C (i.e. la
probabilité d’observer un point dans le voisinage sphérique autour de x) est donnée par :

W, (r) = IP’(Bx(r)) = ¢(t)dt,
By(r)Ne
Ou B,.(r) est une boule de rayon r sur C.

Pour un certain point x, la fonction de répartition g, (r) du nombre de points compris jusqu’a la
distance de son k™ voisin s’écrit comme suivant

qx(r) = P(dN,k(x) = T) = CIx(N' k, T).

La fonction de densité associée a la distance du k™ voisin s’exprime comme la probabilité d’observer
uniquement un voisin dans la couche extérieure de la boule, centrée sur le point d’intérét.

qx(r+6€) —qx(r) = ]P)(T < dN,k(x) <r+ 6).

Pour que le k™ point soit situé a une certaine distance dy j (x), il faut que I'on observe k — 1 points
a une distance r et exactement 1 point entre r et r + €.

i

\ \@J

. ’_,

Figure 23 Répartition des points sur un voisinage sphérique

L’équation devient alors :

00+ =00 = k() 01— e + )" (war + )~ 0,0)

Comme ¢ est constant sur C et pour € — 0 on en déduit la fonction de densité du k*™ voisin de x
compris dans I'intervalle B, (r 4+ €)\B,(r) :
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N _ N—-k
dae(r) = k() 0 (1= ()" ™ do (),
Ayant exprimé la densité du voisinage autour de x, le moment a du k™ voisin autour de x s’écrit
€1
B(dfe) = | rdax.
0

En effectuant le changement de variable r = h(w), la fonction h existe car w est une fonction de
probabilité donc inversible. On en déduit aussi les bornes suivantes: w(0)=0 et

w(cy) = fB (Cl)ncq,’)(t)dt, et comme C € B,(cy), w(cy) = 1. On peut alors écrire :

N €1 -
BA5@) = k() [ ot (1= 0.m)" o)
0

k (Z) fl h(wy)*w ()1 (1 - wx(r))N_kdwx(r).
0

Le moment «a de la distribution de la distance au k™ voisin pour tous les éléments de C s’écrit

]E(dN k) f de(x) P (x)dx.

Par les nombreuses transformations et majorations développées par Evans et al.[57] il est possible de
faire apparaitre une fonction Beta B(k + %/, N — k) sous certaines conditions, permettant ainsi de
simplifier I'expression de IE(d,‘{f,k) précédente.

1

B(k +%/p,N —k) = f w1 — w )N K g,
0

L'approximation du moment a de la distribution des k plus proches voisins devient alors :

T+ ajd) 1 1
/d
() = Vi " = yara * O (fyara) ta v = 7

avec V; correspondant a une sphere multidimensionnelle de dimension d. Dans notre cas la dimension
de I'espace est de 3.

2.6.2.2 Généralisation des moments de la distance des kppv a un espace borné

L’hypothese de I'existence d’observation en dehors de I'espace C proposée par Evans et al.[57] étant
trop contraignante, Liitidinen et al.[58] ont apporté une correction pour des espaces avec bordure
convexe :

(k + )r(N)
(k)T (N +2) 1

+(o- Y Va ‘) rk+g+g)re f S YaYads
NONUES: +d) A

E(dyi®) =V, ¢ "/ P 3dx

(8)

+R.

On reconnait en premiere partie I'estimation proposée par Evan et al. [57], la seconde partie
correspond a la correction apportée a I'estimation du moment de la distance théorique de C en sa
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bordure 6C. La troisieme partie R correspond aux approximations permettant d’arriver a cette
fonction.

Dans le but de détailler les corrections apportées par Liitidinen et al.[58] nous allons décomposer le
second terme de |’estimation du moment « de la distance du k™ voisin. Cette correction est apportée
en considérant qu’en bordure, la répartition de la proximité peut s’exprimer comme tangente a la
bordure. On applique donc au sous ensemble de I'espace de la bordure §C une correction de la forme

et de la répartition des distances D et [, ()" a="ads.

D correspond a la modification du volume de proximité en bordure, soit :

1 1
D= Ef a“‘zh(a_l)_a/d_l/d_lh’(a‘l)da.
0

h étant une fonction servant a corriger le volume de la densité des observations sur la bordure [54, 58]
de nos observations. Elle est définie comme suit :

1
EVde < h(T) < Vde

L’extension du calcul des distances du k™ voisin en cas d’espace borné est apportée d’abord en
considérant I'intérieur de C puis en corrigeant les erreurs faites sur la bordure de §C. L’estimation de
la densité des distances sur la bordure §C s’effectuant grace a la mesure (m-1)-dimensionnelle de
Hausdorff [59]. Cela revient a définir la bordure 6C comme I'espace des jacobiens dS =

VIUx®)" Uxp)ldx.

2.6.2.3 Application du 1" moment des k™™ voisins au jeu de donnée

Normaliser la distance observée du k™ voisin par la distance théorique nécessite d’appliquer les
calculs sur un méme espace. Cependant I'espace de définition de nos parenchymes segmentés ne
permet pas un tel calcul. La généralisation des moments de la distance du k™ voisin n’étant pas
possible sur un espace quelconque, nous avons décidé d’inclure le poumon dans un espace possédant
les propriétés nécessaires, le pavé maximal P; précédemment défini, de taille maximale {l;, L;, 10}.
Cependant, une partie de cet espace n’étant pas définie, I’estimation théorique des moments de la
distance serait biaisée.

La solution proposée permettant de compléter I'espace C, = P;\C; se base sur un algorithme de
complétion de données réalisé sur une opération de symétrie.

Sachant que notre référence est la répartition du k™ voisin sous I'hypothése d’une répartition
uniforme, nous avons décidé de compléter le poumon a partir des bordures grace a une symétrie des
bords.

La méthode de complétion du scanner par une symétrie a I'avantage de conserver, a un biais pres, la
distribution observée sur C sur I'espace complémentaire C du pavé P.

En cas de bordure droite, et parce qu’une symétrie axiale S est une application bijective
S(C,8¢C,x) - (C,x"), on peut écrire pour un point x € C, son image x’par la symétrie axiale S sur la
bordure 6C, ¢p(x") = ¢(x), sous condition que ¢ est constant sur C.

Dans le cas des poumons, I'espace est discontinu et les bordures ne sont pas droites. Néanmoins, nous
avons considéré que les bordures soient suffisamment lisses pour que localement, I'équivalence de
densité soit vraie.
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Le fait de travailler dans un espace discret a aussi rendue difficile I'opération du calcul de la symétrie.
Nous avons pour cela proposé une méthode de complétion qui s’effectue par une opération de
symétrie par rapport a la bordure. Chaque voxel manquant prendra la valeur du voxel de C qui
minimise la distance a la bordure. Le parenchyme se compléte alors par itérations dans un espace
compact. Une seule transformation n’est pas suffisante ; certains voxels, en particulier ceux situés dans
les angles du pavé, n’ayant pas d’image par la fonction de symétrie.

Un exemple complet de I'application de I'algorithme de complétion est fourni en Figure 24.
La méthode de complétion s’effectue comme suit :

Soit X € R® ensemble de voxel, Cy inclus dans une partie de R3 definissant le parenchyme
pulmonaire, §C c Cy est le sous groupe des voxels définissant la bordure de Cyx. x, est défini comme
un élément appartenant a By.

Soit dgc"(x, y) la distance euclidienne d’un point x dans le complémentaire de Cy, C x un autre point
y dans Cy passant par x, un point inclus dans la bordure §C de telle maniére que x, appartient au
segment [x, y].

dX2(x,y) = Iyl
st [, xoll =[x,

Sse(x) est I'élement symétrique de x € C y a travers la bordure:

Sse(x) = argminyec, (A3 (x,) )
L'algorithme de completion est alors défini comme :

Algorithme 1 Complétion d’un parenchyme dans le pavé minimal P

Tant que (Le voxel est vide){
Pour chaque voxel{
Si(Sse(x) existe)

X = Ssc(x)
}
}
Pour chaque voxel sélectionné dans le sens inverse{
x = Ssc(x)
}

Les limites de cette méthode sont nombreuses ; pour certaines configurations, la conservation de la
densité de répartition des points est fausse. Par exemple, la complétion d’un vaisseau sanguin conique
entrainera plusieurs choix pour le voxel central. De la méme maniére, pour une bordure bombée, un
certain nombre de voxels vont se répéter. A l'inverse, sur une bordure creusée, I'image par cette
symétrie réduira le nombre de voxels de I'image. Cependant sous I’hypothése d’une répartition
uniforme des voxels dans I'espace, diverses simulations nous ont montré que les précédentes limites
n’avaient que peu d’impact sur la distribution d’une classe de voxel, quelle que soit la densité de ces
points dans I'espace [36, 60].

La complétion s’effectue dans un pavé maximal contenant le parenchyme, afin de minimiser au
maximum |'espace non défini a compléter, permettant ainsi de réduire les erreurs d’approximation.
En effet, d’autres formes auraient pu étre considérées telles qu’un ellipsoide afin de minimiser le
volume a combler. En conséquence du choix du pavé, certaines parties du parenchyme, en particulier
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les régions extérieures hautes qui longent les cotes, sont plus représentées car il y a plus d’espace a
combler. Ce biais de surreprésentation existe et ne peut étre corrigé. Il n’est cependant pas
problématique si I'on considére la complétion d’un espace sous I’hypothése uniforme, car la densité
ne varie pas. Dans le cas d’une répartition non uniforme, ce biais n’est alors pas génant car il exacerbe
les déviations face a I'uniformité surreprésentant alors la caractéristique de ces régions.

Donnée initiale

Extrait brut Bordures Completion

Parenchyme

Figure 24 Complétion d'un scanner.
Transformation depuis les données brutes, en passant par la définition
des bordures, la complétion de I'image permettant d’obtenir 'image complétée.

Sous condition d’uniformité a l'intérieur du parenchyme, I'image transformée ne créée pas de cluster
supplémentaire, le test Kulldorff démontre I'absence de création de nouveau cluster lors de la
complétion d’un poumon uniforme [36]. Sous cette méme hypothese, la complétion respecte la
stabilité des données du point de vue des k™ voisins. En effet, la distance moyenne du k™ voisin
d,, n’est pas impactée (cf. 2.6.6 Article méthodologique d’analyse d’images). La transformation
proposée semble ainsi fournir une solution suffisamment robuste permettant de compléter le
parenchyme pulmonaire dans une espace de définition nous permettant I'application de la théorie
développée par Liitidinen et al.[58].

Le moment de la distribution de la distance du k™ voisin dans le pavé maximal P; =
{1,..., {1, ..., L; {1, ...,10}, différent pour chaque sujet, devient alors pour le premier moment :

1
'k+s=
E(d,') = V3_1/3 —(F(k)B) N="/3 (104,L;)°/3

r(k+3)

_2/
o N

_1 -2
+2(12 + L2 + 102)(10L,L;) ™ /3 (D -V, /3)
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Avec

1 1
D= Ef a“‘zh(a‘l)_a/d_l/d_lh’(a‘l)da.
0

Nous avons repris I'expression proposée par les auteurs dans le cas d’un espace a 3 dimensions :

sir<1
h(r) =
=1, L
—nr’ —-m+nr sinon.
3 3
Dans le cas oU le rayon de proximité n’atteint pas la bordure (i.e. r < 1), h(r) correspond a

I’estimation du volume complet. Sinon, il faut tronquer I'espace de proximité lorsque I'on est sur la

s .2 1
bordure ; on considére alors la fonction 5171‘3 —37 + 2.

L’estimation obtenue du volume de correction est de D = 0.42 identique a I'estimation proposée par
les auteurs dans le cadre d’un espace a 3 dimensions.

Dans I'espace complété P, il est alors possible d’obtenir la loi de la distribution du k™ voisin, I'espace
d’application répondant aux hypotheéses nécessaires. Il est important de noter que cette méthode est
basée sur plusieurs approximations et hypotheses, notamment le transfert des propriétés du continu
vers le discret dans la dispersion des points.

2.6.3  Profils de distribution de voxels normalisés
Pour I'ensemble des points {xy, ..., x,,} définis sur une classe de D, dans P complété, nous pouvons
décrire la distribution de cet ensemble par sa moyenne et sa variance. La complétion permet d’obtenir
un estimateur théorique des moments de cette distance sous condition d’uniformité de la répartition.

Il devient alors possible d’estimer la déviation par rapport a I'uniformité de la distance moyenne du
k*me voisin. Cette information est spécifique & chaque scanner et permet d’homogénéiser les
différences structurelles observées entre chacun.

5 . . i L. 5 1 on ~ .
Notons dj, I'estimateur de la moyenne des distances au k*™ voisin d;, = —Y.. % d; et dj le premier
ny, “i=1 %1

moment théorique de la distribution de la distance au k™ voisin sous les mémes conditions
qu'observées d; = E(d,").

La déviation de la distance du k™ voisin a |a distance théorique est alors :

r(k) =

§J|w >

Le ratio r(k), appelé profil de distribution normalisé, peut-étre décrit pour un ensemble K fixé de
voisins. Nous le noterons comme suit :

~

<a1 dK
r=\=—, .., =—
dl dK (9)
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Chaque ratio est aussi décrit par la variance associée a la distance du k®™ voisin,

- 1 5 N\2 . PP , .
V(dy) = mz?;(di,k — dy)". Cette variance est définie pour I'ensemble des K voisins :

{ 1 ; }

W=4= s ey == .

V(d)'  V(dg)

La caractérisation de I'image par les courbes les profils de distribution de voxels normalisés permet

d’obtenir une représentation de la répartition des voxels dans I'espace. L’utilisation de la variance est
guidée par I'information qu’elle apporte ; la notion de variation entre les groupes de points observés.

L'image du scanner du parenchyme segmenté puis complété permet d’obtenir un espace
d’application de la stratégie de transformation. Cette transformation est nécessaire pour permettre
de comparer la dispersion de classes de voxels chez chaque sujet. Une fois la déviation de la
distribution du k™ voisin estimée sur tous les sujets, les données sont simplifiées dans un espace
comparable défini du premier au K*™ voisin. Dans le cas ou il n’y a pas de voisin défini pour un
scanner en particulier, nous avons décidé de considérer que la valeur par défaut était la valeur
uniforme. Cette valeur correspond a 0.9, d( aux erreurs d’approximations effectuées aux cours de la
méthodologie (cf. 2.6.6 Article méthodologique d’analyse d’images).

2.6.4 Etude de la fonction du profil de distribution normalisé
La distance au k™ voisin s’écrit comme

1 N
=53 ) Jro el

C’est une fonction monotone croissante strictement positive. En effet, distance moyenne au k¥ voisin
est par construction comprise entre le k-1°™¢ et le k+1™, et supérieure a 0, le premier voisin étant
forcément différent du point référence.

0 < dy—1 < di < disq

De plus, la capacité qu’a cette fonction d’exploser entre deux voisinages proches est limitée, I'espace
sur lequel est mesuré cette distance étant fini, la fonction distance est donc nécessairement bornée.
Au vu des données et de nos hypotheses de départ, le trappage semble distribué de maniére uniforme,
entrainant nécessairement une augmentation croissante limitée de la distance moyenne du k™
voisin.

La classification s’effectue sur la distance moyenne du k™ voisin normalisé (k). Cette fonction est
un quotient de deux fonctions monotones croissantes bornées strictement positives.

2.6.5 B-splines et Classification des profils de distribution normalisés
Parmi les outils de classification de fonctions, nous nous concentrons sur une méthode de classification
basée sur les coefficients des B-splines développée par Abraham et al. [61].

La méthode des B-splines permet d’estimer une relation fonctionnelle entre des observations. La
relation fonctionnelle est estimée par des polyndmes par morceaux. La nature de nos données se préte
particulierement bien a une estimation de ce type car les profils de distribution normalisés r(k) sont
des fonctions sans rupture.
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2.6.5.1 Définition des B-splines

La méthode des B-splines d’ordre n est une méthode d’estimation de courbe par une combinaison
linéaire de splines a support compact minimal. Les B-splines se définissent sur un ensemble de m
nceuds t; dans i € [1, K] avec

1<t; <<t <K
Une spline de degré n est une fonction paramétrique. Elle peut étre définie sur un ensemble de nceuds

et s’exprimer comme une combinaison linéaire de B-splines :

m+n

SuC,Ba) = Bo+ ) BiBin(),x € [LK],
i=1

Les B-splines sont une base dans I'espace de fonction des splines. Cette propriété permet d’obtenir
une continuité entre chaque polynéme par morceau, afin de modéliser la relation fonctionnelle.
L'expression des polyndmes par morceaux peut étre calculée par la moyenne des formules de
récurrence Cox-de Boor [62].

1sit; <x<t;

Bi'O(x) {O l sinon s
X—t litny1 — X

Bin(x) = ﬁBi,n—l(x) + ﬁBHl,n—l(x)-
i+n — Y i+n+1 — lti+1

Le degré n des polyndmes utilisés est a définir, il correspond a la forme que peut prendre la courbe
passant entre les observations. On définit également un ensemble de noeuds m, fixé dans notre cas,
correspondant a I'emplacement de I'estimation de la spline. Le nombre de parametres dans la
modélisation estde K + n + 1.

2.6.5.2  Paramétrisation des courbes
L’estimation des parameétres des B-splines se fait par estimation des moindres carrés par jeu de courbe
T comme suit :

Soit (rj,j)j_1 L un ensemble de K observations de la courbe r d'un sujet, défini dans

[1, K] x R. Les données sont ajustées par la méthode des B-splines, ol B = {By4n+1()}j=1,. k estla
matrice K X (m + n + 1) de codage des données dans la base des splines. On définit aussi

!

r=(ry,..,1m).

~

B = argming w; (rj - S,(, ,[)’n))2 = (B'WB) 'WBy. (10)

K
=1

1
K 4

J

On obtient ainsi une estimation pour chaque parametre de la spline issue de la régression. Nous avons
utilisé une estimation pondérée par I'inverse de la variance observée w, afin de prendre en compte les
variations de position de la distance moyenne observée.

L’estimateur des coefficients B-splines lors d’une régression pondérée est :
K = N _ |
A Zj:l Wj(rj - r)(Bi,n(]) - Bl,n)
Bi = X ] —\2
j=1 Wj(Bi,n(/) - Bt,n)

La matrice de codage des B-splines étant constante une fois les nceuds fixes, I'ajout d’'une pondération
dans le modeéle de régression permet d’ajuster plus précisément les splines lorsque la variance autour
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de la distribution r est faible. Ainsi, les splines seront plus fidéles aux r faiblement variables alors
gu’elles seront plus flexibles lorsque I’estimation du ratio est moins fiable du fait de forte variations
dans la distribution moyenne des observations, permettant alors une plus grande flexibilité dans
I’'ajustement des splines.

Deux exemples de la méthode sont fournis en Annexe A pour les intervalles [-900, -850] HU et
[-1000, -808] HU.

2.6.5.3 Classification

L'information contenue dans la description de la distribution normalisée des voxels a été réduite aux
coefficients B-splines, appartenant a un espace fonctionnel, comparables entre les sujets. En effet, la
position des nceuds et des parameétres des splines sont fixes, basés sur des données normalisées.

Chaque sujet p € [1, ..., P] est donc caractérisé par un vecteur d’estimateur des moindres carrés
caractérisant la distribution normalisée des voxels [)A’p,l- pour chacun de ces scanners i € [1,..1](/
représente le nombre de scanners étudiés). En juxtaposant les coefficients B-splines d’'un méme sujet,
on obtient un vecteur caractérisant I’état de son poumon a plusieurs doses ou aux différentes coupes
par sujet. Les ﬁp‘i étant indépendants entre chaque image, la juxtaposition est tout a fait possible. Un
sujet est donc caractérisé par un vecteur BP défini comme BP = {Bp,p ...,,[)A’p,,}.

Une classification des BP permet de regrouper les sujets ayant le méme profil de répartition d’une
classe de voxel dans I'espace. Le choix de la méthode de Ward comme outils de classification se justifie
par deux raisons : c’est un outil de classification non supervisé basé sur I'étude du dendrogramme.
L'étude du dendrogramme donne I'évolution de la classification et permet alors un meilleur
ajustement dans le choix du nombre de groupes a considérer.

L'objectif de la Classification Ascendante Hiérarchique (CAH), méthode de classification non
supervisée, est d’obtenir une partition de notre espace en L classes d’observations dont I'inertie intra-
classe est minimale. C'est une méthode algorithmique ascendante ; au début, chaque individu est une
classe a part entiere. Ensuite, a chaque étape de I'algorithme, les individus, ou les classes, sont
regroupés de telle sorte que I'inertie intra-classe soit la plus faible possible.

La méthode de classification de Ward est I'application d’une CAH en utilisant la distance de Ward
comme indicateur de regroupement. Cette classification s’effectue sur les parametres estimés BP issus
de la caractérisation des différents profils de voisinage. Il est possible d’exprimer la perte d’inertie liée
au regroupement de deux classes :

|2, (11)

lenl —~ ~
A= n; +n ” g(Bp)pECj — g(B” )p’ECz

ou A; représente la perte d’inertie liée au regroupement de deux classes C; et C;, de centres de gravité
respectifs g(B )pECj et g(B )pECl et de tailles respectives n; et n;.

A chaque étape, les deux classes minimisant la perte d’inertie sont regroupées.

Le dendrogramme est la représentation graphique des gains d’inertie a chaque étape de I'algorithme.
Le choix du nombre optimal de classes se fait avant un « saut » d’inertie, soit avant une plus grosse
augmentation de l'inertie intra-classe dans le découpage des classes (i.e. le regroupement entre deux
classes plus éloignées).
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L'article écrit présenté ci-apres, dans le but d’étre publié dans la revue Statistics In Medecine, explique
comment, en se basant sur les approximations théoriques précédentes, nous pouvons obtenir une
classification des scanners en fonction de leur répartition dans I'espace. Cet article contient I'ensemble
des simulations permettant d’évaluer la robustesse de la méthode.
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2.6.6 Article méthodologique d’analyse d’images

K-Near-Neighbors curve in imaging data classification

Abbreviation list:

knn: k-Near Neighbor

ARI: Adjusted Rand Index

HU: Hounsfield Unit

UNDC : uniform neighborhood deviation curve
ULC: uniform lung completion

URC: uniform resampled cuboid

Key work:

Point’s pattern comparison, imaging data, k near neighbor curve, B-spline classifiers.
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Abstract

Lung disease quantification via medical images analysis is classically difficult. We propose a method based
on normalized neighborhood distribution classifications for comparing individual CT scan air trapping
distributions (representing 3D segmented parenchyma). Previously, between-image comparison were
precluded by the variation innate to parenchyma segmentations, the dimensions of which are patient and
image specific by nature.

Nearest neighbor moment estimations are normalized by a theoretical uniform distribution. This
normalization renders images of different size, shape and/or density comparable. The estimated moments
for the k nearest neighbor distributions describe the proximity of point patterns over the image.

Model robustness is characterized via simulation in order to verify that the required transformations do
not bias uniformly-sampled results. Additional simulations were performed to assess the discriminant
power of the method for different point pattern profiles. Simulation results demonstrate that the method
robustly recognizes pattern dissimilarity.

Air trapping is a key characteristic for the diagnosis and management of chronic airway diseases, such as
asthma. We demonstrate that a parenchyma-cuboid completion method provides the means of
characterizing air trapping patterns in a chosen segmentation, and importantly, to compare such patterns
between patients and/or images.
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Introduction

Many lung diseases involve changes at the alveoli-scale, i.e. at around 0.125 mm?. To capture changes at
such a fine scale, CT scans must be of high resolution and correspond to an information-dense situation.
In addition, the information that is extracted must characterize the parenchyma, a zone whose size and
shape vary between individuals and further includes borders and shapes (e.g. large bronchi and blood
vessels) that require separation from the rest of the image, which additionally lacks validated landmarks.
The parenchyma is therefore a non-empty, hard-to-delimit space that is difficult to compare between
patients.?

In terms of disease characterization, granularity patterns within lung tissue are especially interesting. Each
voxel of a CT scan is associated with an attenuation (density) score, which are abnormally low on expiration
when lung disease leads to air-trapping (as in asthma), or overly-large alveoli spaces (as in emphysema).
Attenuation scores considered as representative of air-trapping range from -856 to -900 Hounsfield Units
(HU); those analogous for emphysema are under -900 HU. Beyond affected-voxel percentages or mean
lung densities,? studies characterizing low-attenuation lung voxels patterns are relatively rare.

Recent advances have nevertheless enabled intra-patient CT-data comparisons by using regional patient
landmarks (in combination with Jacobian matrix transformations) to pair voxels between inspiratory and
expiratory scans on a given patient.! To our knowledge, there is currently no solution for comparing CT
scan parenchyma modifications between patients due to a lack of landmarks appropriate for the job.
Surpassing this step is nevertheless crucial for advancing science. We propose a solution, based on
normalization, which leaves behind the constraints of size and shape by focusing on voxel distributions. By
comparing observed voxel patterns with normalized distributions, one can quantify the deviation from
normality.

In this context, we therefore propose measuring the distance between voxels with similar characteristics
on a completed parenchyma data cuboid. For a given voxel, the distribution of distances to its nearest
neighbors (i.e. a k-nearest neighbors transformation) simultaneously characterizes fine-scale granularity
as well as the regional clumping of low-attenuation voxels. In clinical contexts, whether or not diseased
tissues follow a uniform pattern or are clumped in space is an important issue.* Moreover, the theoretical

.....

al.> for a bonded space.

Following the k-nearest neighbor transformation, we can therefore normalize data by computing the
divergence from the theoretical distribution expected under uniformity. The ensuing derived parameters
(for example means and variances of normalized k-means distributions) provide a novel means of
describing parenchyma granularity. Quantification of the latter and associated changes with time, are a
potentially powerful, but poorly studied, means of characterizing lung disease. Our hope is that this
technique will provide a means of further characterizing known lung diseases, as well as phenotyping
patients within diseases. With this aim in mind, our objective in this paper is to classify equivalent point
pattern repartition in asthmatics patients.
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Methods
Data background

A transformation is first performed in order to complete the segmented lung to the lowest inclusive
cuboid. Briefly, this completion method uses symmetry-through-the-border around the lung segmentation
to create a cuboid without significantly changing point patterns. Initial data parenchyma is not modified
only the undefined part of the cuboid is completed. The result is a 3D voxel space, with convenient
mathematical properties, representing the granularity observed on the lung parenchyma.

For the set of P modified cuboid spaces, we have x,, voxels where:
xp € [0,a,] X [0,b,] x [0,c,] c R3.

Where a,, b, and ¢, are the dimensions of the lowest completed cuboid € including the segmented lung
parenchyma of the patientpin [1, ..., P].

Xp € C and dC is defined as the border of C.

Attenuation values are regrouped according to the desired segmentation (e.g. air-trapping as defined
between -856 and -900 HU) into classes of voxels. Voxels are regrouped in M classes with
m = {1,..,M + 1} breaks as X;' = x™ < x, < x™*1. Each class regroups Ny,number of voxels. For

simplification purposes, the notation p is hidden until required for patient discretization.

Deviation from a uniform dispersion pattern

N
We suppose that the point patterns (XlM)l:”; are independent and identically distributed on a specific

patient p. In order to simplify notation, we focus on a specific class of the data and the studied point
pattern definition then becomes:

(X)N, iid

“n-

As defined by Liitidinen and al.,”> we consider only Euclidian metric spaces when exploring distance
granularity between point patterns within a given voxel class. We will proceed by (i) first defining the
notion of “neighborhoods”, then (ii) how neighborhoods are distributed under uniformity and finally (iii)
how the latter can be used to classify data.

--Defining the notion of neighborhoods--
Let a first neighbor V[i, 1] of a voxel X; be defined as:
V[i,1] = argmin1<j<N,]-¢i||Xi — Xj||.
Then the k-th nearest neighbor V[i, k] is recursively defined as:
Vi, k] = argmin,<jen jeiviial,..viik-11X: = X5
The distance to the k" neighbor is consequently defined as:
dije = |[Xi = Xvpijall

--How neighborhoods are distributed under uniformity--
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Regarding the uniform distribution, the latter was the easiest theoretical approximations in order to
normalize observed k'-nearest neighbor distance and obtain a comparable distance reparation for each
patients. Moreover a theoretical approximations exists for the k"-distance distribution for this specific
distribution and avoid estimation of density. The main advantage is to reduce calculation time.

Under a uniform repartition of a point pattern X;, E(d, %), the @ moment of d; i is distributed as:
a
E(d.,%) = v'a/3 m
( k ) - V3 a
r(r (N + g)

+(D—v3‘“/3-1/> r(k+3+ )F(N) fp(x)l—“/s—l/st

(or (N +3+ %) i

f () Ysdx

+R,
Where V; is the volume of a sphere, p(x) is the point pattern density over C and

D =§f01 a“‘zh(a‘l)_a/3_1/3_1h’(a‘l)da which represents the correction applied to the distance

distribution according to the border definition.

And finally, we have the approximate term R = O(N~ 3 log“Jr5 N), where ¢ is an approximation of
rounded elements.

.....

inter-point distances behave in a bonded space) is defined as:

(4
§7T7” r<i
h(r) = ! ) 1
l§m"3 —37 +1r?  elsewhere.

Using numerical approximation, we obtained the same estimated value for D = 0.42 as defined by the
author.

1
In our case, p(x) = —

1-9/3-1/.
p(0) = 3ds = f ds

abc

2(a? + b? + cz)(abc) “3tlf31,

Then, we obtained:

a, I k+E
E(d,™) ~V, /3%N-“/3 (abc)™/3

1
« r(k+%+3
+2(a% + b2 + ¢)(ab) Vs (D = v, ) ( ) "3) o
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The mean and variance of the average nearest neighbor characterize the neighborhood distribution of
each category m. This results in a unique representation of the voxel pattern. Each scanner is summarized
by the associated knn-distance curves. Dimensionality is thus greatly decreased, while simultaneously
preserving information.

--Classification procedures--

To further simplify notation:

. . 5 1
e d, represents the mean estimated distance d;, = n—Z?z"l dig.
k

o d= ]E(dkl) represents the associated theoretical mean value.

How the data deviate from uniformity is summarized as follows:

k
r(k) ==—.
(k) 7
Changes in neighbor distance distributions characterize spatial patterns for a range of values from 1 to the
highest possible number of neighbors (K), defined as:

rk = <i, ,iz,—K)
d, " e

The curve generated by plotting K on the abscissa and 73, on the ordinate axis is called a “uniform
neighborhood deviation curve” or UNDC. Obviously the range of neighborhood considered can be
truncated and do not necessary start at the first neighbor. A summary of the method is presented in
appendix.

Using UNDC to classify point patterns

Similar UNDCs correspond to similar point patterns. In this context, previously described curve
classification methods, such as B-splines,® are well suited. In our case, neighborhood variance is an
important characteristic of our point patterns and should be taken into account. The B-spline method thus
takes on added value as it enables weighting the spline regression using the observed precision of the
distance estimates.

In another way variance handle to make difference between equivalent distance repartition. Indeed,
variance will represent the discrepancy between the k" nearest points and is used to measure degree of
dispersion between points.

WK—{ 1 1 }
IRACO TS

The (rK)p=[1""'P] sets of UNDCs for all patients are fit by piecewise polynomial spline functions of order n.
The spline parameters are defined on a given set of m knots between 1 < t; < --- < t,,; < K. Equivalent
knot definitions are important for enabling comparison® all P patients. Spline functions are expressed as
linear combinations of B-splines for each patient as follows:
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m+n

SGBPY = B3+ D BiBLG).j € [LK],
i=1

The spline parameters B; ,, can be obtained with a Cox-de Boor’ recurrences formula,

1ift; <x <t
B: i = = Yi+1
0 (%) {0 elsewhere
X—t; tivnse1 — 1P
Bin(x) = ———=Bin_1(x) + ————Bi1 51 (x).

ti+n - tl ti+n+1 - ti+1

Let ((ij)p,j) be a set of K observations of UNDCs, defined on [1, K] X R. Data are adjusted on
j=1,..K

the spline reference matrix B? = {B}‘,’Hﬁl(j)}j:1 . using a weighted least squares regression®. The

dimension of the BP matrix is K X (m + n + 1).
K
5 . 1 K\P ( (.. K\P . 2 , -1
BP = argmingy EZ(W]- ) ((r] ) —S(].ﬁp)) = (BP'WPBP)” WPBPyP,
j=1

The estimated spline parameters fP=[1-Fl obtained for all patients are then submitted to a cluster
analysis® in order to determine, in an unsupervised fashion, naturally occurring groups of similar UNDCs.
In our case, we chose a hierarchical ascendant classification using Ward’s method as our preferred
clustering method. This method has the advantages of flexibility and dendrogram generation.
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Simulations
Background

Simulations are based on a single CT-image-specific lung shape extracted from the SCANN’AIR ¥ study. An
empty cuboid is built around the lung shape. The dimensions were:

[0,130] X [0,200] x [0, 10].

During simulation, the neighborhood distributions are studied from the first to the 170" neighbors. Four
knots are placed for B-spline classifications, in positions 10, 50, 90 and 130. The degree of the splines used
is 3.

Does the completion method change the point pattern?

In order to assess the stability of the completion method, we simulated uniform point patterns on the lung
with random numbers of points. Then we completed these simulations, termed “uniform lung completion”
(ULC), over the cuboid using a previously published completion method. Additionally, a similarly-
dimensioned cuboid without a lung shape, termed the “uniform resampled cuboid” (URC), was filled via
a uniform resampling of the ULC.

A comparison between the ULC and the URC was performed (via dk) to demonstrate conservation of a
uniform distribution by the completion method.? The resulting distributions curves are compared using a
Kullback-Leibler divergence test. A boxplot of maximum paired curve differences is also performed to
represent deviations between d,, obtained from ULC versus URC.

Evaluating the 1, ratio

In order to assess the power of the method, sensitivity and sensibility were computed for different (non-
uniform) theoretical point pattern distributions (different profiles of H;; see graphic, see below) with
UNDCs. The two following hypotheses are used to assess the discriminant capacity of the UNDCs:

H, : point patterns are uniformly distributed on the lung then completed over the space.

H; : point patterns are distributed according to non-uniform distributions (we will test multiple parameter
combinations).

Alternative H; hypotheses are based on a 3D multimodal Gaussian probability density function.
Construction of this density function is performed by combining several Gaussian 3D kernel distributions
in order to create clusters. The variance of the latter can be selected so as to create variation in pattern
densities. These 3D density functions are then normalized in order to obtain a 3D probability density equal
to 1 inside the lung shape (H;).

For a given Hy, the number of points sampled was 5% above that present in the extracted lung shape. We
use an = 500 simulation sample size to model density distributions. Different combinations of number
of 3D kernels and associated variance were used (thus generating a range of H; hypotheses): 3 kernels
with variances of 10, 15, 40, 70 and 100; 5 kernels with a variances of 20; and 10 kernels with a variance
of 10.
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Let us define (r,fo)n as the n samples of the multivariate distribution RfS_ describing the UNDCs from the

15t to the K" neighbor, as previously defined:

Let us define (r,’fl)n as the n samples of the multivariate distribution RX describing the UNDCs from the
n
15t to the K" neighbor, as previously defined:

~ K
H, — a '
k / k=1

A density plot is constructed for each hypothesis. Because the K neighbors are independent, sensitivity
and sensibility probabilities are computed as means over K as:

K
1
a= EZ[P(Rgo > 0.95)]
k=1

and

g = %Z[mgl > )]

Similarity measures for k-means clusters

An Adjusted Rand Index (ARI) is used to quantify the similarity between two clusterings,'! with an ARI =1
representing complete agreement. This was used to compare classification results between different
alternative hypothesis profiles. Results are provided for each comparison.
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Results

Completion method assessment

For 200 simulations of ULCs versus URCs, we obtained a Kullback-Leibler divergence!? value of 0.01, which
means that we could not detect a difference between curves (Figure 1). The maximal difference boxplot is
slightly positive because the completion method regroups points on concave spaces, creating a systematic
bias. This particularity mechanically decreases the distance between knn patterns and is negligibly less
than 0.025 for distances greater than 1. Furthermore, the region impacted by this problem is negligible in
size.
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Figure 1: Comparison of mean distance for completed uniform lung and a uniform resampled ones.
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Evaluation of the 7, ratio

For each alternative H; hypothesis, Hy and H; UNDCs were portrayed on the same plot (right side of Figure
2, as well as further examples in annex 1). We observed that density repartitions of the Rﬁlcurves were
widest when large variances were used. This can be explained by the superposition of kernel centres.

3 centers and Variance 15 _m

* = Quantile 5% HO

Probability ladder Density repartition Ratio distribution under each hypothesis
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Figure 2: UNDCs ratio according two hypothesis

As concerns the distribution of Rgo, we observed the same structural bias identified by Liitidinen et al.> As

expected, this ratio is not aligned with 1. Approximations of the theoretical k near neighbor distribution
are biased and cannot be avoided in our data. The latter is explained by the shape of the borders and the
underlying theoretical approximations.
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In order to assess the discriminant capacity of these transformations, we compute the type two error ().
Over all simulations, the latter is increased only by 0.03, which is quite low.

Similarity measures for k-means clusters

ARl results are presented in Table 1. We observed that ARIs are able to detect differences between point
patterns only when the latter are quite different in density; small density differences between cuboids
result in high ARI scores. This is expected because certain simulations result in similar point patterns,
especially when kernel centers were close together.

Table 1: Accordance between classification results and simulated hypothesis.

ARI TRUE vs C N=3 N=3 N=3 N=5 N =10

V=40 V=70 V=100 V=20 V=10
N=3 0.96 1 1 0.74 0.31
V=15 ' :
N=3 0.22 0.24 0.28 0.92
V-0 . . . .
N=3 0.02 0.60 1
V=70 ' '
N=3 0.70 1
V =100 '
N=5

0.57

V=20

Results on real world data

The method was applied to the SCANNAIR’ dataset, which includes CT scans from asthmatics patients (see
Figure 3). We searched for 3 groups using a ward clustering algorithm. Representative CT slices and the
UNDCs for each group are presented in Figure 3.
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Figure 3: Application in clinic
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Discussion

We propose a method for clustering point patterns articulated around two transformations: (1) a
completion method required before calculating (2) UNDCs. The major advantage of UNDCs is that they are
comparable within and between images/patients. Subsequent advantages include greatly reducing the
dimension of the image data while simultaneously quantifying heretofore non-measured lung parameters.
Though a slight systematic bias has be demonstrated within the knn method, the latter is known,
negligible, normally distributed, constant, and does not affect comparisons between curves.

A given UNDC curve characterizes how voxel patterns differ from uniformity across a range of distances.
13, values close to 1.0 indicate more-uniform distributions and therefore an absence of clusters or total air-
trapping. In our sample dataset, our lowest rX values, near 0.6 indicate relatively large-scale clustering,
i.e. localized disease within a single lobe. X values between 0.6 and 1.0 correspond to a gradient of more
or less fragmented voxel-landscapes.

The relationship between k and distance is necessarily smooth, and classification according to B-spline
parameters is therefore appropriate. This forced smoothness precludes discontinuities on a single curve.
Nevertheless, when comparing different lung sections, we found that within-patient UNDC curves can
greatly vary in y-intercept and slope. This suggests that regional heterogeneity is a lung parameter that
should not be ignored or glossed-over by averaging (for example), and merits further study.

As relates to the current literary corpus, few articles provide similar techniques for evaluating lung image
data?®3, Nevertheless these methods require either a total lung volume or imaging landmarks as a
prerequisite to voxel-matching techniques.

Venegas et al proposed a mathematical simulation* to represent air trapping patterns characterizing
different types of asthma (large airway disease versus small airway disease). Reiherd? proposed a solution
based on parenchyma (voxel) matching, which is not possible/applicable for our dataset due to between-
patient anatomical variability.

There are certain methodological choices and limitations that the reader should be aware of regarding (1)
the completion methods and (2) the limits in neighbor-distance definitions.

(1) The stability of completion method results under the theoretical H, hypothesis (uniformity of the
point pattern distribution) has been verified. However there is no certitude that the completion
method will not result in non-conservation of parenchyma point patterns when other, non-
uniform HO hypotheses are used. However, because the method used is symmetric through the
border3, the density can be considered as locally equivalent.

(2) Usable minimal k values are chosen according to image resolution and the inherent qualities of a
grid. We consider that excluding low k values (e.g. k = 1 to 19 as presented herein) is important
for avoiding distance over-estimations within a rigid voxel structure.

Usable maximal k values are chosen according to the common number of observations within
point-patterns across the dataset and computer limits. Indeed, because calculations include
gamma functions, aiming for a k beyond 170 is impractical.
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In conclusion, the presented method uses non-supervised classification on B-spline knn curve ratios to
enable granularity characterization over CT images. This smooth-curve classification is robust to data
shape and repartition, thus providing a framework in which between image comparisons can be
performed. Other methods fall short of this possibility.
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Figure: UNDCs transformation applied on a completed scanner
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Figure: Additional UNDCs ratio
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2.7 DISCUSSION DE LA SOLUTION PROPOSEE

La méthodologie proposée permet d’associer des observations cliniques a un résumé pertinent de
données d’imagerie. Elle répond a un besoin de comparaison de données jusqu’alors impossible par
des méthodes classiques d’analyse d’images, notamment pour des questions de non recoupement des
données.

En utilisant 3 transformations, nous résumons l'information de la répartition de classes de voxels d’un
parenchyme pulmonaire segmenté. Une classification des profils permet alors d’extraire des profils
semblables de répartitions de classes de voxels dans I'espace.

e La premiere transformation consiste a compléter I'image afin d’obtenir un espace compact
inclus dans un pavé.

e laseconde transformation consiste a calculer la distance des k premiers voisins rapportée a la
distribution attendue sous hypothése d’uniformité.

e Enfin, la derniere transformation consiste a calculer les coefficients B-splines des profils
permettant ainsi d’appliquer un outil de classification.

L'application de ces transformations permet de regrouper des profils de voisinage similaires dans des
espaces différents (en termes de forme et de densité).

La méthode de complétion est nécessaire afin d’appliquer I'estimation théorique de la distance
uniforme des voisins, I'espace de définition du parenchyme segmenté ne correspondant pas aux
hypotheses d’application de la distance théorique des k voisins. Nous avons fait ce choix car une
complétion arbitraire par un processus uniforme, ou encore sans compléter |'espace, biaiserait les
courbes des k voisins. En effet, la proportion de volume vide aurait alors énormément d’importance
dans la forme de la courbe, et les ratios ainsi calculés seraient alors représentatifs de I'occupation du
poumon dans I'espace et non plus des répartitions des classes de voxels dans I'espace. De maniére
équivalente, compléter par un processus aléatoire modifierait les distances moyennes au k™ voisin
proportionnellement au volume vide. Comme expliqué, la méthode de complétion, certes
expérimentale, permet d’obtenir un contexte d’application pour la théorie en supposant qu’elle
conserve un minimum la répartition des observations.

L'expression de la distribution des k voisins est basée sur plusieurs approximations. La premiere, déja
discutée est la méthode de complétion. Ensuite vient la problématique liée au passage du discret au
continu. Nous travaillons sur une grille, la répartition des points de chaque classe de voxels est donc
au moins de distance 1, représentant la distance entre chaque voxel. Ainsi, I'étude de cette répartition,
supposée continue, ne peut étre bonne lorsque I'on étudie des distances a un voisin trop proche,
surtout dans un espace ou I'on observe énormément de points. Dans ce cas, les points sont disposés
le long de la grille et sont donc contraints en termes de répartition par leur nature. C'est pour cela que
nous avons fait le choix de ne pas considérer les premiéres distances dans I’étude de la répartition de
la distance des k proches voisins.

Le passage du discret au continu est nécessaire afin d’obtenir les moments de la distribution des k plus
proches voisins dans I’espace de notre image. Cette hypothése est nécessaire car elle permet de gagner
en temps de calcul, n"ayant pas de simulation a faire sur des données en grandes dimensions. Au vu
du nombre de voxels contenus dans I'image, nous avons considéré que le passage du discret au continu
était un biais acceptable. De plus, de nombreuses simulations ont montré que I'estimation donnée par
la théorie était équivalente a celle simulée sous I’hypothése uniforme.
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La normalisation par I'espérance de la distribution théorique du k™ voisins permet de rendre
comparable I'ensemble des scanners inter et intra-patients. Cette normalisation nous améne a des
ratios de courbes, sur lesquels nous avons appliqué une classification en B-Splines.

Les courbes de la distance moyenne des k plus proches voisins sont considérées comme relativement
continues. En effet, la distance moyenne du k+1™ voisin prend en compte la distance moyenne du
k’*me. Nous pouvons ainsi considérer que les courbes des ratios sont suffisamment continues et donc
adaptées a une classification de courbe par B-splines.

Il reste alors a appliquer cette méthode a nos données cliniques.
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Chapitre 3 APPLICATION A LA CLINIQUE

3.1  STRATEGIE D’ANALYSE

L'application clinique de la méthode développée s’effectue sur le jeu de donnée SCANN’AIR [33].
Comme présenté dans le paragraphe 1.2.2, «Ll’étude SCANN’AIR », il s’agit d’une étude
observationnelle chez 35 patientes asthmatiques non emphysémateuses. La population est divisée en
3 groupes stratifiés selon le poids : les patientes obéses, en surpoids, et celles ayant un poids normal.

Comme annoncé dans l'introduction, I'analyse se concentre sur 3 étapes de I'étude SCANN’AIR :
SEPHY, PD20 et VENTO. La dose de sérum physiologique est utilisée comme valeur de référence. Le
scanner acquis durant |'expiration est considéré comme I'étape d’apprentissage du protocole de
I'étude.

Dans I’évaluation de I’évolution de I'asthme, lors d’un test a la méthacholine, seule la derniére dose
correspond a un état clinique identique chez toutes les patientes. C'est a cette dose que la patiente
est au plus fort de la crise. Le nombre de doses nécessaire pour atteindre la PD20 differe selon les
patientes.

Dans un premier temps, comme présenté jusqu’alors, nous nous intéressons a la répartition des
valeurs comprises entre -900 et -850 HU. Ces valeurs représentent indirectement le degré
d’obstruction des voies aériennes distales, non observable directement compte tenu de la résolution
spatiale des images. Un second type d’intervalle adaptatif est ensuite présenté qui permet de palier
les limites observées au seuil clinique initialement défini. Pour chaque intervalle, les voxels identifiés
comme trappés sont représentés en rouge sur les coupes de parenchymes.

Les statistiques descriptives de I'étude sont présentées sous forme de médiane et quantiles a 25% et
75% (Med [Q25%, Q75%)]) en raison de la non-normalité des distributions et de la taille de |la population
étudiée. Les effectifs et le pourcentage de chaque classe dans I'étude sont présentés comme suit :
Nombre (%). Les statistiques descriptives des scanners se basent sur I'image avant I'application de la
méthode de complétion. La seule information fournie apres I'étape de complétion de I'image est le
nombre de voxels appartenant a I'intervalle.

Le test de Wilcoxon est utilisé pour comparer les résultats quantitatifs obtenus entre deux groupes. Le
test de Kruskall-Walis est appliqué lors de la comparaison de plus de deux groupes. Ces tests sont des
tests non paramétriques, permettant de comparer les rangs de la répartition des observations entre
plusieurs groupes. Nous avons considéré un risque a a 5%.

Les parametres cliniques étant représentatifs de I'ensemble de la fonction respiratoire de la patiente,
il est important de considérer 'ensemble des parenchymes segmentés et non un sous-ensemble de
ceux-ci. Pour rappel, la fonction respiratoire d’une patiente est représentée par I'état des parenchymes
observés dans les quatre coupes de scanner. Pour combiner I'information contenue dans ces quatre
régions, nous avons décidé d’effectuer la classification en concaténant les parametres B-splines
normalisés des k voisins issues de la modélisation présentée en Chapitre 2.

Comparer chaque région entre elles n‘aurai pas de sens du fait que nous avons cherché a dé-
régionaliser les positions du trappage dans |’étude de chaque image. Nous avons donc fait le choix de
comparer entre elles les régions a plus fort pourcentage de trappage. Cela permet de décrire des profils
similaires de trappage par région d’intensité semblable. Nous comparons donc des images ordonnées
par pourcentage de trappage croissant.

Les parametres utilisés par notre méthodologie sont les suivants :
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- Les patientes sont caractérisées par la distance moyenne du 21 gu 170%™ voisin.
- Chaque courbe est caractérisée par des B-splines de degré 3 évaluées en 4 nceuds, positionnés
aux 31ieme 7qieme 17711€me ot 1571€Me ypjsins.

La caractérisation des distributions ne commence qu’a partir du 21 voisin, car nous avons considéré
que pour les précédents, la distribution des données était contrainte par la grille des voxels et donc
biaisée. Cette caractérisation s’arréte au 170™ voisin comme présenté dans le Chapitre 2, en raison
des limites calculatoires.

Un parenchyme pulmonaire est donc caractérisé par 8 parametres. La classification présentée dans la
méthodologie s’effectue donc sur 4 x 8 = 32 parametres pour 31 patientes.

Pour les trois doses communes de I'étude (SEPHY, PD20 et VENTO) nous obtenons un jeu de courbes
caractérisées par leurs coefficients B-splines. L'emploi de la classification non supervisée de Ward [63],
ou le nombre de classes est défini par un dendrogramme, nous permet de classifier I'ensemble des 4
coupes de parenchymes pulmonaires. Le choix du nombre de classes a été défini par deux criteres :

- Maximiser le saut d’inertie
- Eclater le plus possible les gros clusters

Une problématique est liée a la présence de parenchymes ayant peu de trappage défini. On observe
qgue 194 scanners (52%) de toutes doses confondues contiennent moins de 600 voxels sur I'ensemble
des scanners non complétés. Ce manque fait apparaitre une structure dans les données qui est alors
identifiée par une méthode de classification. Cette structure s’explique par la présence ou I'absence
de données : il existe alors 2* (vide/pas vide pour chaque parenchyme) possibilités. En cas de trappage
non suffisant (< 600 voxels compris dans l'intervalle pour un scanner non complété), la courbe des
distances des k™ voisins normalisés est alors arbitrairement définie par une valeur constante de 0.90.
Cette valeur correspond a I’estimation de la distance d’intérét en présence de la distribution d’un
processus uniforme dans un pavé. Le résultat inférieur a 1 s’explique par la présence de biais (cf. §2.6).

Les données sont décrites comme suit : sur les 35 patientes, seules 31 sont analysables, les autres sont
exclues de I'analyse car elles ne respectent pas les critéres ou n’ont pas de données suffisantes (deux
patientes n’ont pas eu de chute de 20% du VEMS, une avait un VEMS trop bas ne permettant pas
d’effectuer un test a la méthacholine, et enfin une patiente avait des scanners de trop mauvaise
qualité).

L'ensemble des tranches de thorax acquises par imagerie a été segmenté par notre logiciel. Deux
scanners de patientes (PO08 et P022) ont d{ étre segmentés avec un seuil inferieur car le contraste
observé dans leur image scanner (cf. 1.2.1) était différent et la segmentation n’était pas optimale. Un
seuil de segmentation plus élevé a di étre considéré. Cela entraine inévitablement une modification
dans la distribution des observations n’ayant que peu d’impact sur notre méthodologie mise en place.
En effet, nous nous intéressons a la distribution des faibles valeurs d’unité Hounsfield dans I'espace,
non modifiée par I'augmentation du seuil de segmentation. Seul le volume de I'espace de définition a
été changé pour étre mieux défini.

La population de I'étude est uniquement composée de femmes d’age médian 35 ans [28.5, 57.5]. La
population est répartie comme suit parmi les 3 groupes : 13 femmes (42%) sont obéses, 6 femmes
(19%) sont en surpoids et 12 femmes (39%) ont un poids normal. La taille médiane sur I’étude est de
1.64m [1.59, 1.68]. Du c6té de I'évaluation des capacités respiratoires des patientes, a I'expiration, les
patientes ont un VEMS de 2.3 L.s? [1.7, 2.6], une CVF de 3.1 L [2.5, 3.5], un ACQ 6 de 1.33 [0.8, 2.2] et
un ACQ 7 de 1.5[1, 2.1]. Au cours de I'’étude, la dose médiane recue pour atteindre la PD20 est de 940
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ug [220, 940]. Cela correspond a la 6™ dose de méthacholine. L’ensemble de ces informations est
résumé dans la Table 1 ci-dessous.

Table 1 Statistique descriptive relative aux patientes étudiées issues de I’étude SCANN’AIR

N (%)
Sexe (femme) 31 (100%)
Catégorie de poids
Obeses 13 (42%)
Surpoids 6 (19%)
Normal 12 (39%)
Médiane [Q25%, Q75%]
Age (ans) 35[28.5, 57.5]
Taille (m) 1.64 [1.59, 1.68]
Poids (kg) 75 [58, 83.5]
IMC 26.64 [20.93, 33.45]
VEMS (L.s) 2.3[1.7,2.6]
CVF (L) 3.1[2.5,3.5]
ACQ6 1.33[0.8, 2.2]
ACQ7 1.5[1,2.1].
PD20 (ng) 940 [220, 940]

Le nombre de voxels appartenant a I'ensemble des parenchymes est de 111 505 Voxels [77 303, 150
653]. Cela correspond a un volume de 34.4 ml [23.88, 46.53].

Pour le trappage aérien défini dans I'intervalle [-900, -850] HU, nous avons observé qu’a la PD20, 52
scanners (42%) de parenchymes, avant la complétion, avaient moins de 600 voxels identifiés comme
caractéristiques du trappage aérien sur les 124 existants (4 coupes pour 31 patientes). Une expertise
par un radiologue a suggéré la présence de trappage aérien alors que l'intervalle n’en considérait pas.
Afin de compenser ce manque d’information, nous avons considéré un intervalle adaptatif. Il
correspond au quantile a 5% des valeurs les plus faibles sur I'ensemble des coupes d’une méme
patiente au sérum physiologique comme marqueur de faible valeur de densité.

La non-accordance entre l'intervalle de définition clinique du trappage ([-900, -850] HU) et les
diagnostics cliniques peut en partie s’expliquer par les différences individuelles d’expiration et de
poids, entrainant des variations dans les valeurs de densité mesurées en chaque voxels.

Evaluer I'évolution entre les patientes en juxtaposant les profils de répartition des classes de voxels
mesurés a différentes doses augmenterait le nombre de paramétres utilisés pour la classification. La
juxtaposition s’effectuerait par la concaténation des coefficients B-splines. Cette derniere n’est pas
envisageable, car au vu de la faible taille de I’échantillon, nous aurions trop de parametres a classifier.
Dans ces conditions I'identification de groupes homogénes est plus complexe car le nombre de
parametres a classer est trop important par rapport a la faible taille de la population.

La solution permettant de caractériser I'évolution de la répartition du trappage chez les patientes a
été de se baser sur le calcul d’un ratio de déviation par rapport aux courbes obtenues a une dose de
référence. Les ratios représentant I’évolution de la distribution du trappage sont les suivants :

r = TPC20 (12)

TSEPHY

La méthode de classification des courbes reste la méme. Cette transformation a I'avantage de
conserver 8 x 4 parametres lors de |'étape de classification. Pour des raisons de données insuffisantes,
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cette solution n’est pas applicable pour I'intervalle [-900, -850] HU. Une grande quantité de scanners
n’ont pas suffisamment de voxels dans l'intervalle d’intérét, la classification est alors représentative
de I'absence de trappage plutot que de sa distribution.

Les résultats sont présentés comme suit : pour chaque dose commune de I'étude, nous présentons les
statistiques descriptives liées aux données de I'image analysée avant la complétion (nombre de voxels,
classe étudiée, quantile correspondant etc.). Par la suite sont présentés les résultats de la classification
ainsi que les résultats clinique correspondants. Pour finir, les résultats sont interprétés et discutés.

Les résultats cliniques basés sur l'intervalle [-900, -850] HU sont présentés, suivis des résultats basés
sur le quantile a 5% de la distribution des voxels a la dose SEPHY.

Un exemple de I'application de la méthodologie est fourni en Annexe A. L'exemple se base sur les deux
méthodes d’identification du trappage, le premier sur l'intervalle [-900, -850] HU le second sur
I'intervalle [-1000, -808] HU correspondant au quantile a 5% de I'ensemble des valeurs observées au
sérum physiologique.
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3.2 ANALYSE BASEE SUR LA DEFINITION CLINIQUE DU TRAPPAGE A [-900,-850] HU

3.2.1 Sérum physiologique
Au sérum physiologique, la répartition des voxels dans les scanners pour l'intervalle [-900, -850] HU
est décrite dans la Table 2. Seulement 49 scanners (40%) au sérum physiologique contiennent
suffisamment de voxels appartenant a l'intervalle [-900, -850] HU. L’intervalle considéré représente
0.1% [0.0, 1.7] de chaque parenchyme segmenté. Seule une tres faible proportion de voxels est donc
considérée comme trappé dans chaque parenchyme.

Table 2 Description des données d’imagerie au sérum physiologique

Médiane [Q25%, Q75%] (min, max)

Nombre de voxels [-900, -850] HU apres complétion 356 [16, 3903] (0, 75287)
Nombre de voxels [-900, -850] HU avant complétion 151 [7, 2130] (0, 45978)
Valeur minimale considérée (HU) -900 [-900, -900] (-900, -900)
Valeur maximale considérée (HU) -850 [-850, -850] (-850, -850)
Quantile de la distribution de la borne inferieure (%) 0 [0, 0.2] 0,5.4)

Quantile de la distribution de la borne supérieure (%) 0.2 [0, 1.9] (0, 25.6)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 103100 [72330, 146079] (25888, 277259)
Proportion de voxel [-900, -850] HU (%) 0.1 [0.0, 1.7] (0, 20.16)

Le dendrogramme et les courbes caractérisant la distribution moyenne normalisée des k™ voisins
sont fournis en Figure 27. A la vue du dendrogramme, le choix du nombre de groupes est de 5 pour
deux raisons : la perte la plus importante d’inertie s’effectue lors du découpage en quatre groupes,
néanmoins sous ces conditions, un groupe est trop majoritaire. La découpe choisie permet d’obtenir
deux groupes au lieu d’un seul, le groupe n°4 (rouge) et le groupe n°2 (vert).

Le groupe n°4 contient les patientes ayant moins de 600 voxels, car ils ont la valeur par défaut (0.90).
L'exemple de patientes appartenant aux groupes 4 et 5 est fourni dans la Figure 25 ci-dessous.

Groupe 4 Groupe 5

Figure 25 Exemple de patientes dans I'intervalle [-900, -850] HU a SEPHY.
Une patiente appartenant au groupe 4, défini par son absence de trappage, a gauche.
Une patiente appartenant au groupe 5, défini par la présence de trappage, a droite.
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D’un point de vue clinique, quatre variables sont intéressantes a relever : I'age, I'lMC et 'ACQ 6 et 7.
Elles sont décrites dans la Table 3 et en Figure 26 par groupes issus de la classification. Aucune
différence significative n’a été trouvée dans la description des bronches B1 et B8 par groupe de
classification des profils de trappage.

La classification obtenue pour l'intervalle [-900, -850] HU est le reflet du manque de voxel dans ce
dernier et non le résultat d’une réelle classification par profils de courbes. Nous observons qu’en
présence de trappage aérien suffisant, la répartition des voxels n’est pas uniforme. Les groupes ainsi
formés par la classification des profils de trappage sont donc d’'un c6té les patientes n’ayant pas de
trappage visible dans l'intervalle, et les autres.

En associant la clinique a cette interprétation, nous nous apercevons que le groupe 4 (correspondant
aux patientes ayant peu ou pas de voxels compris dans I'intervalle [-900, -850] HU) sont des patientes
relativement jeunes, autour de 29 ans [23, 34.5], d'IMC considéré comme plutét normal: 22.5
[20.2, 28.8] ayant un asthme plut6t controlé (tres bon résultats aux questionnaires ACQ 6 : 1 [0, 1.33]
et ACQ7:1.1[0.4,1.1]). Les autres groupes, a I’exception du groupe 5, sont des patientes plus dgées,
présentant un asthme moins controlé du point de vue des ACQ 6 et 7 et ayant des IMC pouvant étre
plus élevés. Le groupe 5 est relativement similaire au groupe 4. Il est caractérisé d’un point de vue de
la répartition de ces voxels dans I'espace comme suit :

Les deux parenchymes présentant la plus grande proportion de trappage ne contiennent pas
suffisamment d’observations pour calculer les courbes de distribution des k voisins. Les deux
parenchymes ayant la plus faible proportion de trappage effectuent du trappage trés localisé, éparpillé
dans 'espace (la position du 21™ voisin autour de 0.6 représente un gros écart avec une distribution
uniforme ; celle-ci augmente au cours de I’étude des voisinages, se rapprochant donc de I'uniformité).
Du point de vue de la classification, ces groupes sont trés différents mais sont relativement liés d’un
point de vue clinique. Nous expliquons cette différence par I’'absence de voxels suffisants permettant
de caractériser ces courbes, qui semblent étre tres semblables. Les voxels sont répartis en petits amas
relativement éloignés les uns des autres sur la région en bas a droite du parenchyme. La courbe de
caractérisation des k voisins sera donc saccadée, faisant un saut a chaque fois que le nombre de voisins
sera suffisamment grand pour « passer » d’un cluster a un autre, d’ou I'apparition de distributions en
escalier dans la notion de proximité. Par opposition, le trappage est tres uniforme sur deux grandes
plages du parenchyme en bas a gauche. Néanmoins, I'absence de trappage sur de grandes régions
implique une distribution éloignée de I'uniformité dans la caractérisation par les courbes de k voisins
normalisées, d’ou I'observation de valeurs proches de 0.6 pour ce groupe pour la majorité des
patientes.

En conclusion, au sérum physiologique I'intervalle [-900, -850] HU est trop restrictif. Les patientes ne
peuvent étre classées, et nous faisons apparaitre une classification basée sur le nombre de voxels
trappés et non sur la répartition des faibles valeurs d’Unité Hounsfield. On observe que I'age et I'lMC
sont en effet des caractéristiques cliniques importantes dans I'aggravation de I’'asthme chronique.

98



Table 3 Clinique au sérum physiologique

Groupe Médiane [Q25%, Q75%] (min, max) NA's p-value
Age (ans)

1 59 (58, 65] (57, 68) 5 0 p<0.01

2 48.5[33.25, 62.5] (28, 64) 4 0 -

3 70170, 70] (70, 70) 2 0 -

4 291[23,34.5] (20, 52) 15 0 -

5 3430, 53] (29, 54) 5 0 -
IMC (kg/m?)

1 35.6[324,37.7] (26.6, 43.9) 5 0 0.04*

2 24.81[19.6,31.1] (19.4, 34.5) 4 0 -

3 42.8[38.6,47.0] (34.5,51.1) 2 0 -

4 22.5120.2,28.8] (16.0, 39.7) 15 0 -

5 25.4121.5,30.3] (19.3, 39.8) 5 0 -
ACQ6

1 2.3711.3,3] (1.2,3) 5 0 0.02*

2 24]1.5,3.2] (1.2,3.3) 4 0 -

3 1.9[1.8,2.0] (1.7,2.2) 2 0 -

4 110,1.3] 0, 1.5) 15 2 -

5 14[04,2.3] 0,2.3) 5 1 -
ACQ7

1 2.6[1.7,2.6] (1.6,2.7) 5 0 0.01*

2 2.5]1.8,3.3] (14,3.6) 4 0 -

3 21[2,2] 2,2) 2 0 -

4 1.1[04,1.1] (0.3,1.9) 15 2 -

5 1.8]0.9,2.6] 0.4, 2.6) 5 1 -
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Dendrogramme a la dose SEPHY
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Figure 27 Résultat de la classification au sérum physiologique
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3.2.2 Méthacholine a la PD20

Lors de la chute de la PD20, le nombre de voxels trappés augmente par rapport a I'état de base du
sérum physiologique. L'intervalle [-900, -850] HU est compris entre le quantile minimal a 0.1% [0, 0.5]
et le quantile maximal a 1.1% [0.1, 5.3] pour une proportion de trappage de 1.06% [0.1, 4.7]. Le nombre
de parenchymes segmentés ayant suffisamment de voxels a augmenté, passant a 72 (58%). C'est
cependant un résultat étonnant car toutes nos patientes sont identifiées comme asthmatiques et
I'intervalle étudié est cliniquement représentatif du trappage aérien. Les statistiques descriptives sont
présentées dans la Table 4.

Table 4 Description des données d’imagerie a la méthacholine

Médiane [Q25%, Q75%] (min, max)
Nombre de voxels [-900, -850] HU apres complétion 2404 [217, 11050] (0, 83707)
Nombre de voxels [-900, -850] HU avant complétion 1420 [104, 6413] (0, 44472)
Valeur minimale considérée (HU) -900 [-900, -900] (-900, -900)
Valeur maximale considérée (HU) -850 [-850, -850] (-850, -850)
Quantile de la distribution de la borne inferieure (%) 0.1 [0, 0.5] 0, 8.4)
Quantile de la distribution de la borne supérieure (%) 1.1 [0.1,5.3] (0, 29.5)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 122018 [82122.75, 161514] (27344, 271738)
Proportion de voxel [-900, -850] HU (%) 1.1]0.1,4.7] (0, 23.0)

Le dendrogramme présenté en Figure 30 permet d’identifier 5 groupes distincts, afin de faire
apparaitre des groupes de tailles plus homogenes, mais aussi car la perte d’inertie est importante aprés
cette découpe pour les groupes majoritaires. Comme pour les doses de sérum physiologique, on
identifie un groupe composé essentiellement de patientes ayant une proportion trop faible de voxels
dans une ou plusieurs régions. Ce sont les individus du groupe 4 (bleu). Nous sommes faces a la méme
problématique de classification que pour la dose de sérum physiologique. Un exemple est fourni pour
les deux groupes majeurs de la classification dans la Figure 28, ci-dessous.

Groupe 1 _ Groupe 4

Figure 28 Exemple de patientes dans I'intervalle [-900, -850] HU a la PD20.
Une patiente appartenant au groupe 1, défini par I'existence de trappage, a gauche et au 4, défini par
I’absence de trappage, a droite.
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Le groupe 1 (bleu azur) contient des patientes relativement dgées 55.5 [31.3, 63.5] ayant une un VEMS
plus faible lors de la premiére dose de I'étude : 1.8 L.s-1 [1.6, 2.6] comparé au groupe 4, qui contient
des patientes plus jeunes : 31 ans [29, 34.5], ayant un meilleur VEMS en début d’étude 2.6 L.s [2.5,
2.8], présenté en Figure 29 et Table 5.

Les patientes qui apparaissent étre plus jeunes et ayant une meilleure capacité respiratoire ont moins
de trappage lors de I'exacerbation a la PD20. Ce résultat est toujours a nuancer a cause de I'effet seuil
lié a l'intervalle [-900, -850] HU considéré. Comme au sérum physiologique, aucune différence
significative n’a été trouvée dans la description des bronches B1 et B8 par groupe de classification des
profils de trappage. En revanche a la PD20, aucune relation n’a été trouvée avec le poids ni avec I'IlMC.

Table 5 Clinique a la méthacholine

Groupe Meédiane [Q25%, Q75%] (min, max) N NA's p-value
Age (ans)
1 55.5[31.3,63.5] (26,70) 18 0 0.02%
2 3428, 39.5] (22,45) 3 0 -
3 20[20,20] (20,20) 1 0 -
4 31129, 34.5] (20,44) 7 0 -
5 23[22.5,23.5] (22,24) 2 0 -
VEMS a [I’expiration
(L.s™h
1 1.8[1.6,2.6] (1.2,3.1) 18 0 0.29
2 2.312.0,2.6] (1.6,3.0) 3 0 -
3 23[2.3,2.3] (2.3,2.3) 1 0 -
4 26][2.5,2.8] (2.1,2.9) 7 0 -
5 2.1[2.1,2.2] (2.0,2.2) 2 0 -
Age VEMS a I'expiration
p.value = 0.03 p.value = 0.05
g4 |
p.value = 0.04 o | —_
= [ © i - —_
° B 3 _i_
; _ - | : —
¥ ' — !
3 - . - 2 -
o | - _i_ . || _i_
o I I I I I I I I I I
118) 2(3) 3(1) 47y 5(2) 118) 2(3) 3(1) 47y 5(2)
groupe (N} groupe (N}

Figure 29 Clinique a la méthacholine
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3.2.3 Ventoline
L'inhalation de la ventoline aprés PD20 montre a I'imagerie une diminution de la quantité de trappage
aérien, présentée dans la Table 6. La proportion de trappage est de 0.5% [0.1, 2.1].

Table 6 Description des données d’imagerie a la ventoline

Médiane [Q25%,Q75%] (min, max)

Nombre de voxels [-900, -850] HU apres complétion 1153 [82, 4846] (0, 65305)
Nombre de voxels [-900, -850] HU avant complétion 563 [25, 2502] (0, 36518)
Valeur minimale considérée (HU) -900 [-900, -900] (-900, -900)
Valeur maximale considérée (HU) -850 [-850, -850] (-850, -850)
Quantile de la distribution de la borne inferieure (%) 0 [0, 0.3] 0, 4.9)

Quantile de la distribution de la borne supérieure (%) 0.6 [0, 2.3] (0, 24.4)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 113179 [76218, 142641] (24609, 235369)
Proportion de voxel [-900, -850] HU (%) 0.5[0.1, 2.1] (0, 20.0)

Le dendrogramme présenté dans la Figure 33 permet d’identifier 4 groupes. Le nombre de groupe est
guidé par la perte d’inertie plus importante ensuite, mais aussi par le fait que cette découpe permet
de scinder un groupe trés important en deux plus petits.

Comme précédemment, le groupe 3 (vert) représente les patientes n’ayant pas de voxel dans
I'intervalle [-900, -850] HU. Il présente un profil de patientes, présenté en Figure 32 et en Table 7, plus
jeunes : 29 ans [22.5, 40.8] ayant une bonne CVF a la premiére dose 3.1 L [3.0, 3.5] et un meilleur
controle de leur maladie, visible aux ACQ 6 : 0.9 [0.4, 1.3] et ACQ 7 : 1.1 [0.9, 1.1]. Pour rappel, les ACQ
sont des criteres a minimiser.

A l'inverse, on observe que le groupe 1 est composé de patientes plus agées : 59 ans [35, 65] avec une
plus faible CVF 2.5 L [2.0, 3.3] et un moins bon contrdle visible aux ACQ 6 (2.2 [1.3,3]) et 7 (2 [1.7, 2.6]).
Aucune différence significative n’a été trouvée ni dans la description des bronches B1 et B8 par groupe
de classification des profils de trappage ni dans les caractéristiques du poids. Nous observons toujours
I’effet de seuil déja présenté plus haut.
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Figure 31 Exemple de patientes dans I'intervalle [-900, -850] HU a la dose VENTO.
Une patiente appartenant au groupe 1, défini par la présence de trappage, a gauche et au 3, défini

par 'absence de trappage, a droite.

Table 7 Clinique a la ventoline

Médiane

Groupe Q75%] (min, max) p-value
Age (ans)

1 5935, 65] (28, 70) 13 0 p<0.01

2 45[45, 45] (45, 45) 1 0 -

3 29[22.5,40.8] (20, 54) 14 0 -

4 29[29, 33.5] (29, 38) 3 0 -
CVF a [D’expiration
()

1 2.5]2.0,3.3] (1.7,4.0) 13 0 0.03*

2 1.8[1.8,1.8] (1.8, 1.8) 1 0 -

3 3.1[3.0,3.5] (2.6,4.5) 14 1 -

4 3.6[3.3,3.8] (3.1,4.1) 3 0 -
ACQ6

1 22[L1.3,3] 0,3.3) 13 0 0.02%

2 0][0,0] 0, 0) 1 0 -

3 09][04,1.3] (0, 2.3) 14 2 -

4 1.3][1.1,1.4] (1, 1.5) 3 1 -
ACQ7

1 2[1.7,2.6] (0.43, 3.6) 13 0 p<0.01

2 04104,04] 0.4,04) 1 0 -

3 1.1[0.9,1.1] (0.3,2.6) 14 2 -

4 15][L1.3,1.7] (1.1, 1.9) 3 1 -
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Dendrogramme a la dose VENTO
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3.3 ANALYSE BASEE SUR LE QUANTILE A 5% DE LA DISTRIBUTION OBSERVEE A SEPHY

3.3.1 Généralité : description du trappage définit par Qsepv5%
Utiliser un intervalle de définition du trappage basé sur le quantile de la dose de référence permet
d’outrepasser la rigidité d’un intervalle arbitraire. Il permet surtout d’éviter I'effet de seuil délétere
dans la caractérisation des scanners. Nous calculons le quantile a 5% de I'’ensemble des parenchymes
du scanner d’une patiente a la dose de sérum physiologique (incluant donc les images droite et gauche
en haut et les images droite et gauche en bas). Ainsi, on obtient un intervalle de valeurs caractérisant
un ensemble de voxels, définissant la valeur des régions a faibles densités.

Cet intervalle est variable pour chaque patiente au cours de I'étude. Les quantiles observés pour une
méme patiente a la dose de sérum physiologique sur chaque région peuvent donc ne pas correspondre
au quantile a 5% sur un parenchyme particulier.

Nous définissons le trappage-Qsenry5% comme I'ensemble des voxels correspondant au quantile a 5%
de I'ensemble des valeurs observées au sérum physiologique (Qsenpy5%).

Les statistiques descriptives des caractéristiques des scanners associées au trappage défini par le
Qserpy5% nous donnent les résultats présentés dans la Table 8 par doses.

Sur les statistiques descriptives des caractéristiques des scanners, on observe que le quantile
correspondant a Qsenpy5% est équivalent au volume de voxels considérés comme caractéristiques
du trappage aérien i.e. des zones a faibles densités. Le volume de voxel étudié est de 3.5% [1.4, 7.2]
au sérum physiologique. Il augmente a 9.5% [3.7, 19.6] a la PD20, puis chute a 6.0% [2.3, 10.2] a la
ventoline.

Le nombre de parenchymes segmentés ayant moins de 600 voxels identifiés dans l'intervalle a
grandement diminué : au sérum physiologique, seuls 19 (15%) parenchymes étaient non analysables,
5(4%)alaPD20et 15 (12%) a la ventoline. De plus, les zones cliniquement identifiées comme trappées-
Qsenpy5% apparaissaient beaucoup mieux d’un point de vue clinique.

Seuls les résultats pour la PD20 sont présentés pour l'intervalle considéré, les résultats cliniques
observés au sérum physiologique et a la ventoline n’ayant relevé aucune différence significative
cliniguement intéressante dans la répartition des voxels dans |'espace. L’absence de relation entre les
groupes issus de la classification et la clinique pour la SEPHY et la VENTO s’explique par la tres grande
diversité des profils de trappage a ces étapes de I'étude, et par le manque de sujet de I'étude.

Afin de caractériser I’évolution de I'état des patientes a I'imagerie, nous avons calculé le ratio entre les
valeurs obtenues a la PD20 et les valeurs obtenues au sérum physiologique. La classification de ces
ratios permet d’identifier des profils de trappage fluctuant avant stimulation a la méthacholine et a
I’exacerbation (PD20).
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Table 8 Description des données d’imagerie a I'intervalle Qsenpv5% pour toutes les doses

Meédiane [Q25%, Q75%] (min, max)
SEPHY
Nombre de voxels Qsenpy5% apres complétion 6870 [2113, 18915] (24,44842)
Nombre de voxels Qsenpy5% avant complétion 2920 [1063, 9731] (13,24783)
Valeur minimale considérée (HU) -2000 [-2000, -2000] (-2000,-2000)
Valeur maximale considérée (HU) -785 [-846, -728] (-890,-671)
Quantile de la distribution de la borne inferieure O [0, O] (0,0)
(%)
Quantile de la distribution de la borne supérieure 3.5 [1.4,7.1] (0,13.7)
(%)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 103100 [72330, 146079] (25888,277259)
Proportion de voxel Qsgnpv5% (%) 3.5[14,7.1] (0,13.7)
PD20
Nombre de voxels Qsenpy5% apres complétion 21564 [7768, 43589] (0,190053)
Nombre de voxels Qsenpy5% avant complétion 11107 [3912, 25495] (0,124952)
Valeur minimale considérée (HU) -2000 [-2000, -2000] (-2000,-2000)
Valeur maximale considérée (HU) -785 [-846, -728] (-890,-671)
Quantile de la distribution de la borne inferieure 0 [0, O] (0,0
(%)
Quantile de la distribution de la borne supérieure 9.5 [3.7, 19.6] (0,73)
(%)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 122018 [82123, 161514] (27344,271738)
Proportion de voxel Qsgnpy5% (%) 9.51[3.7,19.6] (0,73)
VENTO
Nombre de voxels Qsenry5% apres complétion 11919 [5433, 22007] (78,85360)
Nombre de voxels Qsenpy5% avant complétion 6619 [2739, 10753] (31,53699)
Valeur minimale considérée (HU) -2000 [-2000, -2000] (-2000,-2000)
Valeur maximale considérée (HU) -785 [-846, -728] (-890,-671)
Quantile de la distribution de la borne inferieure 0 [0, O] (0,0)
(%)
Quantile de la distribution de la borne supérieure 6.0 [2.3, 10.2] (0,39.4)
(%)
Nombre de voxels du parenchyme segmenté 113179 [76218, 142641] (24609,235369)
Proportion de voxel Qsgnpy5% (%) 6.0 2.3, 10.2] (0,39.4)

3.3.2 Méthacholine ala PD20

Le dendrogramme accompagné des résultats de la classification présentée en Figure 36 permettent
d’identifier deux groupes, présentés en Figure 34, ci-dessous. Cette répartition se justifie par
I’'homogénéité des groupes issus de la découpe dans le dendrogramme mais aussi par I'absence de

réelle rupture de l'inertie.

Le premier groupe (rouge), contenant 23 individus, présente une distribution de voxels déviant d’une
distribution uniforme sur I'espace. La répartition des voxels se fait donc plutét en amas et non pas
uniformément sur I'espace. A I'opposé, le groupe 2 (noir) contient 8 patientes ayant des profils de

trappage beaucoup plus uniformes dans I'espace.
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Figure 34 Exemple de patientes dans 5% de la référence a la PD20.
Une patiente appartenant au groupe 1, défini en amas, a gauche et au 2, défini uniformément, a
droite.

D’un point de vue clinique, les groupes se différencient par le fait qu’il faille une dose de méthacholine
plus importante pour atteindre la PD20 dans le groupe 1 que dans le groupe 2. La dose de méthacholine
inhalée exacte (estimée) nécessaire pour atteindre la PD20 dans le groupe 1 est de
692.8 ug [370.3, 979.6]. Elle est de 153.1 pg [83.0, 391.9] dans le groupe 2.

Les patientes du groupe 2 ont un profil plutot uniforme de trappage et ont un pourcentage de VEMS
ajusté lors de I'expiration initiale (resp. lors de la prise de ventoline) plus faible 72% [65, 77 (resp. 66%
[63, 69]). Par opposition, les patientes du groupe 1 ont un trappage-Qsenpy5% plus localisé et un VEMS
ajusté lors de [I'expiration initiale (resp. lors de la prise de ventoline) plus élevé
82% [74, 88 (resp. 76% [67, 86]). Ces résultats sont présentés dans la Table 9 et la Figure 35.

La distribution uniforme du trappage aérien serait plus problématique dans les crises d’asthme,
entrainant une chute plus rapide du volume respiratoire chez les patientes. Cette conclusion recoupe
les résultats obtenus par Venegas et al. [13].

Les patientes ayant un plus petit VEMS% auraient tendance a effectuer du trappage de maniere
diffuse. Chez ces patientes au volume respiratoire plus faible, le trappage-Qsenry5% serait plus uniforme
et terminal que chez les patientes ayant un trappage plus localisé. Ces dernieres auraient peut-étre un
trappage-Qsenpy5% plus local, engendré par une obstruction plus haute dans I'arbre bronchique.

Aucune différence significative n’a été trouvée dans la description des bronches B1 et B8 par groupe
de classification des profils de trappage-Qsenry5%. Il en est de méme pour les caractéristiques du poids.
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Table 9 Clinique a la méthacholine Qsenpy5%

Groupe Médiane [Q25%, Q75%] (min, max) N NA's p-value
Extrapolation de la dose de méthacholine nébulisée permettant d’obtenir une
chute exacte de 20% du VEMS (ug)
1 692.8 [370.3, 979.6] (33.9, 2428.3) 23 0 0.01*
2 153.1[83.0,391.9] (23.2,746.9) 8 0 -
VEMS%: (% du VEMS mesuré lors de I’expiration ajusté a la valeur
attendue)
1 82[74, 88] (59, 103) 23 0 0.04*
2 72165, 77] (60, 82) 8 0 -
VEMS%vento (% du VEMS mesuré lors de I’administration de la ventoline
ajusté a la valeur attendue)
1 761[67,86] (58, 101) 23 0 0.04*
2 66 [63, 69] (47,78) 8 0 -
Dose de metacholine % VEMS a l'expiration
S
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Figure 35 Clinique a la méthacholine Qsenpy5%
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3.3.3  Ratio Méthacholine a la PD20 normalisé par Sérum physiologique
Cette classification est basée sur le ratio entre la courbe de distribution des k™ voisins normalisés
observé lors de la nébulisation du sérum physiologique et la distribution observée a la PD20. Elle est
la représentation du changement de distribution entre les valeurs observées avant
bronchoconstriction et a I’exacerbation.

Les résultats issus de la classification sont présentés en Figure 39 et une illustration de certains groupes
est présentée en Figure 37. L'étude de l'inertie de la classification ne permet pas d’identifier de
découpage idéal. Le choix s’est porté sur 6 groupes, permettant d’obtenir 4 groupes ayant des tailles
homogenes. Deux groupes, sur les 6 ne contiennent qu’une seule patiente.

Le groupe 1 (vert) représente des patientes ayant une redistribution plus aléatoire de la répartition du
trappage dans chaque parenchyme entre la dose de méthacholine a la PD20 et la dose de sérum
physiologique. Cela peut se traduire par I'apparition de nouvelles régions trappées.

Le groupe 2 (violet) représente des patientes ayant des profils de répartition stables entre les doses,
leurs valeurs restent globalement centrées sur 1.

Le groupe 3 (bleu) correspond a des patientes ayant un profil similaire de trappage-Qsenpy5% pour 3 de
leurs parenchymes. Par contre, Le 4™ parenchyme se densifie. Pour rappel, il est défini comme celui
ayant le volume de trappage-Qsenry5% le plus important. On observe un ratio inférieur a 1, autour de
0.70, soit 30% de diminution de la valeur du ratio de distance normalisé du k™ voisin.

Le groupe 5 (bleu azur) correspond a des patientes ayant une densification de la répartition des voxels
sur le 3®™ parenchyme et non le 4™, comme présenté pour le groupe précédent.

META PC20 SEPHY META PC20

Groupe 1
Groupe 3

Groupe 5

Figure 37 Exemple de I’évolution de patientes dans Qserny5% entre SEPHY et PD20.

Un scanner est fourni par groupe de taille suffisante pour chaque dose SEPHY et PD20. Pour le groupe
1, on observe une densification du trappage généralisée. Pour le groupe 2, on observe une stabilité du
trappage. Dans le groupe 3, on observe une densification localisée du trappage, tout comme pour le
groupe 5.
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Les résultats cliniques associés a cette classification sont présentés en Figure 38 et en Table 10.

Il existe une différence de CVF mesurée lors de I’expiration ajustée a la valeur attendue (CVF1%) entre
les groupes 2 et 3. Le groupe 2, contenant des patientes aux profils n’évoluant pas, ont une CVF1% de
95% [89, 101] alors qu’elle est de 83% [81, 86] dans le groupe 3. Il n’existe pas de différence
significative entre les autres profils de trappage-Qsenry5% et les résultats issus de la classification.

La taille permet de discrétiser certains profils de trappage-Qsenry5% mais l'interprétation de ce résultat
reste difficile a analyser.

Aucune différence significative n’a été trouvée dans la description des bronches B1 et B8, ni dans les
caractéristiques du poids, par groupe de classification des ratios de profils de trappage PD20/SEPHY.

Table 10 Clinique basée sur I’évolution Qserpy5%

Groupe Médiane [Q25%, Q75%] (min, max) N NA's p-value
Taille (cm)
1 160[152, 162] (148, 163) 5 0 0.07.
2 161 [158, 168] (152, 175) 13 0 -
3 165[164.5,168] (156, 173) 7 0 -
4 1521152, 152] (152, 152) 1 0 -
5 167[165.5, 168.75] (164, 171) 4 0 -
6 172[172,172] (172, 172) 1 0 -
CVF% (% de 1a CVF mesurée lors de ’expiration ajustée a la valeur
attendue)
1 9383, 103] (58, 103) 5 0 0.33
2 95189, 101] (76, 119) 13 1 -
3 83181, 86] (69, 103) 7 0 -
4 8585, 85] (85, 85) 1 0 -
5 9410.88,99] (80, 100) 4 0 -
6 102[102, 102] (102, 102) 1 0 -
Taille CVF% premiére dose
o p.value = 0.02 8 pvalue= 0.03
o Ip.\.'alue= 0.02 I —.’——|
I s o ;
S — ; Z _ D = o
— : (_0) © i iR
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Figure 38 Clinique basée sur I’évolution Qsepry5%
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3.4 DISCUSSION

Les résultats de la méthodologie sont robustes. En effet, les conditions d’application de la méthode
sont équivalentes aux conditions sur lesquelles elle a été évaluée, autour de 5% du volume total
(identifié comme trappé). Malgré le nombre d’approximations nécessaires a |'application de la
méthode, les résultats restent fiables. L'ensemble des biais sous-jacents ont été testés dans ces
conditions d’application par de nombreuses simulations. Il est important de noter que la méthode
reste sensible au nombre de voxels appartenant a la classe étudiée, malgré les efforts de normalisation.
Cela s’explique par I'existence d’effets de seuil et par la grande diversité de répartition des classes de
voxels dans les parenchymes étudiés.

Les résultats sont sans équivoque : le trappage, que ce soit I'intervalle [-900, -850] HU ou le quantile a
5% de la distribution des voxels au sérum physiologique (Qsepv5%), n’est pas distribué en amas trés
denses dans le parenchyme. On observe des amas plus ou moins importants de voxels, répartis de
maniére hétérogéne a travers le poumon, pouvant épargner certaines régions.

Les résultats issus de |’exploration du trappage correspondant a I'intervalle [-900, -850] HU sont limités
par le nombre insuffisant de voxels dans I’espace, faisant apparaitre un effet de seuil. Ce dernieraméne
a des résultats déja observés, tels que la relation statistiquement significative entre ACQ et quantité
de trappage, ou encore avec I'age, I'lMC et le VEMS.

Les résultats obtenus par cette méthode, pour la classe des quantiles Qsernv5%, sont différents des
résultats issus des méthodes classiques de quantification du trappage, telles qu’E/I MLD. Nous n’avons
observé aucune relation entre la répartition de la densité des voxels et la distribution interne des
groupes de voxels. Cela implique gu’il n’existe pas sur notre jeu de données de relation entre la
répartition de la classe a 5% dans I'espace et l'intensité moyenne relevée dans le parenchyme. Ce
résultat fait apparaitre une information nouvelle, les positions et formes de trappage ne dépendent
pas de l'intensité relevée.

C’est donc la classification basée sur le quantile a 5% observé en SPEHY que nous recommandons
d’utiliser pour évaluer I'évolution des voxels a faibles valeurs dans un scanner dans I'étude de la
répartition du trappage aérien dans I'asthme. La répartition de l'intervalle [-900,-850] HU est trop
restrictive en nombre et ne permet pas d’étudier la diversité des profils de trappage. Néanmoins, les
patientes étudiées ici sont sans emphyseme, qui est une pathologie qui s’observe a I'imagerie par des
faibles valeurs, et donc risquerait de biaiser I'exploration du trappe s’il n’est pas identifié.

L’existence de groupes de trappage-Qserny5% différents est portée par deux résultats :

- Deux profils de trappage-Qserny5% lors de I'exacerbation s’opposent, caractérisés par la
différence de VEMS% mesuré lors de I'expiration et aprés I'inhalation de la Ventoline.
- L’évolution des profils de trappage-Qserny5% peut en partie étre expliquée par la CVF1%.

Les résultats obtenus pour la CVF sont attendus, il a déja été démontré que la CVF était liée au trappage
aérien [64]. Cependant ce résultat est a nuancer, une grande majorité des patientes n’ont pas de CVF1%
significativement différente avec le groupe principal (groupe 2).

Ces résultats sont a nuancer par le manque de sujets, le nombre important de parameétres a classifier
et la diversité des profils observés. le manque de sujets associé a un trés grand nombre de parameétres
a estimer engendre des difficultés de classification. lls existent en effet des groupes qui présentent des
distributions de voisinage diverses, la classification n’a pas été évidente par manque de rupture nette
dans le dendrogramme. Conclure a I'existence de plusieurs profils de trappage-Qsepnv5% n’est pas
encore d’actualité, et doit étre appuyé par d’autres études.
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Néanmoins, une certaine logique apparait au travers de ces groupes: Nous pourrions supposer
I’existence de deux types de trappage-Qsepnv5% différents a la PD20 : un profil intense mais trés localisé
et un profil plus large et uniforme. Les patientes qui, a la PD20, ont regu une forte dose de
méthacholine ont un profil de trappage-Qserv5% non-uniforme et un VEMS%;vero initial élevé, il serait
possible de les caractériser comme des patientes ayant une forte résistance a I'obstruction des
bronches distales (bronches a proximité des alvéoles), entrainant une obstruction locale plus
importante issue de la fermeture de quelques bronches.

Al'inverse, les patientes ayant un profil de trappage plus uniforme ont un VEMS%:vero initial plus faible
et une plus forte sensibilité aux broncho-constricteurs. Ces patientes pourraient étre plus sensibles
dans les régions distales, entrainant un trappage-Qserry5% plus aléatoire dans I'ensemble du poumon.

Aucune relation n’a été trouvée entre les différents groupes et les caractéristiques des bronches
proximales B1 et B8. Cela correspond aux attentes cliniques, et est en adéquation avec les résultats
déja obtenus pour dans une premiéere exploration de I’étude SCANN’AIR, pas encore publiés.

Concernant les groupes issus de I'exploration de I’évolution du trappage-Qseprv5% entre le sérum
physiologique et la dose de méthacholine a la PD20, de nombreux profils spécifiques apparaissent,
rendant l'interprétation clinique complexe. De plus, le nombre de patientes dans chaque groupe reste
faible et dispersé.

Néanmoins, un élément est important a relever: la CVF%: pourrait étre un marqueur majeur
d’augmentation de l'intensité du trappage-Qsernv5% dans une région pathologique. Cette comparaison
n’est valable gu’entre les patientes identifiées comme stables du point de vue de la répartition du
trappage Qsery5% entre les deux doses et celles ayant une densification importante du trappage dans
les zones pathologiques.

Il est important de rappeler que ni I'obésité, ni la caractérisation des bronches B1 et B8, ni la E/I MLD
ou E/I FD ne semblent jouer de rdle dans les différents profils de distribution de I'asthme.

Pour finir, les deux classifications obtenues sur I'étude de la distribution des voxels dans I'espace, a la
PD20 et sur I’évolution entre la PD20 rapportée au SEPHY ne sont pas équivalentes du point de vue de
I'index de Rand ajusté (p value = 0.05). Cet index est utilisé pour comparer les résultats de classification.
L'interprétation de cette différence de classification est complexe, une premiere piste réside dans
I’'absence de groupe clairement identifié pour la représentation de I’évolution de la crise.
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Chapitre 4 CONCLUSION

La méthode développée permet de comparer la répartition du trappage aérien chez des patientes
asthmatiques sur des images acquises au scanner. Elle nous a permis de démontrer que le trappage
aérien peut étre distribué de facon trés hétérogene dans le poumon, depuis le cluster larges, jusqu’a
des régions entierement homogenes.

Parmi les patientes asthmatiques évaluées pendant I’'étude SCANN’AIR nous avons pu identifier deux
groupes de profils de trappage différents a la PD20, I'un composé de patientes effectuant un trappage
localisé en amas et I'autre ayant un trappage plus uniforme. Ces deux groupes sont liés a la valeur du
VEMS1% (resp. VEMSyento%), le trappage homogéne ayant des valeurs de VEMSivento%
significativement plus faibles que le trappage en cluster. L’évolution de la répartition du trappage entre
la PD20 et la dose de sérum physiologique fait apparaitre 3 groupes, dont deux des plus importants en
nombre de patientes ont des profils identifiables et sont liés a la CVF1%.

La méthode proposée a permis d’offrir un contexte permettant de comparer des données, jusqu’alors
non comparables avec les méthodes classiques. Cette méthode est généralisable a un ensemble de
données en plus grande dimensions.

L'absence de données complétes a été problématique, nous n’avons pas pu appliquer les méthodes
de segmentation et d’imagerie utilisées classiquement dans I'analyse des poumons. De plus,
I'impossibilité d’analyser la structure de I'arbre bronchique afin d’étudier la répartition du trappage
autour de celui-ci est une des limites a cette exploration. Des études dans cette direction seraient
intéressantes, et permettraient de lier la localisation du trappage a la distance de la bronche.

Etant donné que nous disposons des images du poumon a l'inspiration, il aurait éventuellement pu
étre possible de recaler chaque image expirée a chaque dose sur le volume complet inspiré, et ainsi
d’en évaluer la répartition du trappage ou encore |'évolution du phénomene. Néanmoins la
méthodologie nécessaire a mettre en place est lourde.

Le trappage aérien apparait au scanner comme |’apparition de zones a faibles densités au scanner. Les
vaisseaux sanguins ainsi que les tissus qui composent le poumon peuvent aussi étre utiles dans
I"approfondissement des recherches sur ces données.

Il est a noter que les patientes incluses dans I'’étude SCANN’AIR sont diagnostiquées sans emphyséme,
I’exploration de la distribution des voxels a faibles densités, notamment au quantile a 5%, est donc
exclusivement liée au trappage aérien. L'emphyseéme a un profil de distribution trés dense et
particulier, lié au remodelage des parois bronchiques. Cette méthodologie pourrait étre appliquée a
d’autres pathologies nécessitant de caractériser la distribution spatiale locale de valeurs d’intérét en
cancérologie ou encore dans d’autres pathologies pulmonaires.
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ANNEXE A

4,1 PLAN
L’annexe s’articule comme suit :

Une illustration de la méthode est présenté ci-dessous suivit des articles énoncés dans le manuscrit.

4.2 ILLUSTRATION DE LA METHODE

Des exemples de la méthodologie appliqués sur une méme patiente sont présentés ci-dessous pour
deux intervalles. Le premier est [-900,-850] HU correspondant a I'intervalle clinique d’identification du
trappage aérien au scanner. Le second correspond a l'intervalle adaptatif basé sur le quantile a 5% des
voxels mesurés sur 'ensemble des coupes de scanner lors de I'image aquise au sérum physiologique.
L'intervalle est de [-1000,-808] HU pour cette patiente.

Pour chaque exemple deux graphiques sont fournis. Chacun de ces graphiques est décomposé en
guadrant correspondant a la représentation des 4 coupes de scanners aquises durant I’étude.

Le premier graphique représente les 4 coupes du parenchyme de la patiente avant la complétion sur
la tranche numéro 5 (parmi les 10 existantes). Les voxels compris dans l'intervalle considéré sont
représentés en rouge. Pour chaque scanner, I’histogramme de la distribution des voxels est présenté
dans le quadrant correspondant. Sur ce dernier, I'intervalle d’intérét est mis en valeurs.

Le second graphique représente les 4 coupes du parenchyme complété ainsi que |’histogramme
correspondant. Les courbes 13, caractérisant la distribution des k voisins normalisés sont aussi ajoutées
par quadrant. Pour rappel, comme présenté dans I'introduction du Chapitre 3 Application a la clinique,
ces courbes sont uniqguement définies lorsqu’il existe plus de 600 voxels dans I'intervalle sur le scanner
non complété. En cas d’insuffisance de voxels, la valeur par défaut des courbes est de 0.90.



Fréquence
10000 15000 20000

5000

1]

20000 30000 40000

Fraquence

10000

Fréquence
10000 20000 30000 40000

o

30000 50000

Fréguence

10000

N=5075(4%) dans [-900,-850]HU N=0{0%) dans [-900,-850]HU

] — Parenchyme pour l'intervalle ——
Il [-900,-850]HU g -
| lors de la PC20 . ]
] § 8
_I() T ‘_ C'_I() T T T T T T
S R S
% r . HU
N=36800(13%) dans [-900,-850]HU N=257(0%) dans [-900,-850]HU
| —|h_h_?ﬁ L
I() T T T T C'_I() T T T T T T
S S
HU HU
Parenchyme complété
pour l'intervalle [-900,-850]HU
lors de la PC20
N=10572{8%) dans [-900,-850]HU = S N=0(0%) dans [-300,-850]HU
2 5 2 20
- g c g S Courbes —
i i & B-spline a —
P S — Ratio rk § -
= T T T T T T T T =
21 70 120 170 21 70120 1T0e o
g g
i vaisin voisin g i
i
i F 8 -

L lQ T T T T T T R lQ T T T T T T
& H F S P H & S FH P
HU HU
N=52942(19%) dans [-900,-850]HU N=711(0%) dans [-900,-850]HU

- | §_ ]
8
i g s
o E §_
o =2] Ig N
4 it = <
2 . 2 S ]
g g2 S 2 S
|() T T g g . =4 lQ T T T T T T
’,\(9 &3 Rgﬂ & gP 959 P T T T T T T T T ‘\(9 g & P Rg? ﬁ? S,SIP
2 O 120 170 21 0O 120 170
HuU HU
voisin voigin



Fréquence

Fréquence

Fréquence

Fréguence

2000 4000 G000 8000 10000

1]

10000 15000 20000 25000

5000

1]

20000

5000 10000

o

10000 20000 30000

1]

N=774{1%) dans [-1000,-808]HU

N=13563(6%) dans [-1000,-808]HU

T T T
e P ‘SP @f" ‘\(P
HU
N=1505(2%) dans [-1000,-808]HU

N=20472{10%) dans [-1000,-808]HU

Parenchyme pour l'intervalle
Q5% observé en SEPHY
lors de la SEPHY

Fréquence

Fréquence

2000 4000 G000

1]

10000 15000

5000

N=15(0%) dans [-1000,-808]HU

Parenchyme complété pour l'intervalle

Ratio

Ratia

Q5% observé en SEPHY
lors de la SEPHY

(=] o
o 8 o
(=1 = = ]
14 Courbes
B-spline
b= = — Ratio rk
T T T T T T T T
21 o 120 170 21 70 120 170e
voigin voigin 2
i3
(79

o
o
=
o
o o g
AR = -2
=
P —
o o Lo
[=1 ® O
o
o =]
[=] O |,
T T T T T T T T
21 70120 170 21 70 120 170
voisin voisin

5000 10000 15000

o

15000 25000

5000

1]

O T L
HU
N=806{0%) dans [-1000,-808]HU
O A
HU
N=45(0%) dans [-1000,-808]HU
_|Q T T T T T T
S S S S S

N=1842{1%) dans [1000,-808]HU




Fréquence
10000 15000 20000

5000

1]

20000 30000 40000

Fraquence

10000

Fréquence
10000 20000 30000 40000

o

30000 50000

Fréquence

10000

N=19660(15%) dans [-1000,-808]HU N=0{0%) dans [-1000,-808]HU

] — Parenchyme pour l'intervalle ——
| Q5% observé en SEPHY g -
| lors de la PC20 . ]
] f8
4 2 o 4
I() T I() T T T T T T
S X R U
% . HU
N=84545(30%) dans [-1000,-808]HU N=1821(1%) dans [-1000,-808]HU
| —|h_h_?ﬁ L
I() T T T T C'_I() T T T T T T
S S
HU HU
Parenchyme complété pour l'intervalle
Q5% observé en SEPHY
lors de la PC20
N=39189(30%) dans [-1000,-808]HU — N=0{0%) dans [-1000,-808]HU
g 2 2 3
= r 18 Courbes )
| B-spline a —
b= = — Ratio rk =
= T T T T T T T T =
21 70 120 170 21 T0OO120 10 o
g g
i voizin voizin % i
£
i 8 -
- —17 o -
lQ T T T T T T lQ T T T T T T
S PO P S I P P
HU HU
N=123873(44%) dans [-1000,-808]HU N=4566{2%) dans [-1000,-808]HU
- | §_ ]
8
i g
= § §_
2 2 g -
- =]
o m |T—— S ]
" © =]
| o o
5 T T a o —— = 5 T T T T T T
:\(33 g & P g g;ﬁa P T T T T T T T T \(9 gF & P P ﬁﬁ*‘ 5,5)“
2 O 120 170 21 70 120 170
HuU HU
voisin voisin



ANNEXE B

Ces annexes contiennent les trois articles publiés durant ma thése.

Le premier article publié dans Clinial and experimental allergy est une méta-analyse indirecte des
traitements anti-IL5 dans I'asthme sévere.

Le second article publié dans Journal of cystic fibrosis évalue la robustesse d’un score d’atteinte des
poumons chez des enfants atteints de mucoviscidose.

Le troisieme article publié dans Pediatric pulmonology compare I’évolution du score précédent a deux
visites associées a des valeurs cliniques.
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Summary

Inconsistent results have been reported regarding IL-5 blockade treatment in asthma.
There were no direct between-treatment comparisons. Only differences between each drug
and placebo were studied. We identified all RCTs with anti-IL5 treatments for patients
with asthma over the 1990-September 2015 period. RCTs were searched on Medline,
Cochrane and Embase. At least 50 patients were enrolled in each study. Outcomes consid-
ered were exacerbation rate reduction, FEV, changes, ACQ-5 improvement, adverse events
and serious adverse events. A global meta-analysis was first conducted followed by an
indirect comparison of each IL-5-targeting drug: benralizumab, reslizumab and mepolizu-
mab. Further eosinophilic subgroup analysis and sensitivity analysis were also conducted
in case of heterogeneity. Ten trials involving 3421 patients were eligible for meta-analy-
sis. IL-5 blockade significantly reduced annual exacerbation rates vs. placebo by 40%
[29-50] (P < 0.01, I> = 0.61). ACQ-5 was significantly improved vs. placebo but below the
recognized MCID level (—0.31 [—0.41, —0.21], P < 0.01, I* = 0.11). FEV, changes from
baseline were improved vs. placebo by 0.09 L [0.05-0.12] (P < 0.01, I? = 0.28). The sub-
group analysis identified a slight additional improvement in mean treatment effects in
eosinophilic (> 300 mm?/L) patients with severe asthma. Similar patterns and rates of
adverse events and severe adverse events were reported with the three drugs. The data
interpretations were not affected by the sensitivity analysis. IL-5 blockade appears to be a
relevant treatment strategy to improve severe asthma management, particularly for eosi-
nophilic patients. No clear superiority appeared between the drugs when appropriate doses
were compared.

Introduction

was performed. Heterogeneity of severe asthma was
then identified, and phenotypic and endotypic studies

Severe asthma is a challenging disease as poor levels of
asthma control, frequent exacerbations and impaired
lung function are associated with poor outcomes [1].
The role of eosinophils has yet to be clarified [2].
Twenty-five years ago, eosinophilic inflammation was
reported to be a common inflammation pattern in asth-
matic airways [3, 4], but uncertainties arose when nega-
tive results were reported with mepolizumab, a
monoclonal antibody directed against IL-5 [2]. Concerns
about the inclusion criteria used in these first studies
were raised — patients included presented with asthma
of mild severity and no prior phenotypic identification

led to the idea that TH2/non-TH2 inflammation patterns
are potential therapeutic targets [5, 6].

IL-5 is a critical cytokine for eosinophil maturation
in bone marrow, with recruitment and activation taking
place at the inflammation site through the IL-5 receptor
[7]. Other TH2 cytokines, such as IL-13, IL-4, IL-9,
TSLP, IL-33 and others, are targets currently under
development [8]. IgE blockade downstream of these
cytokines was an appealing strategy when there was
evidence of IgE involvement. Omalizumab was devel-
oped and achieved impressive results in severe asthma
[9, 10].
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Overlaps between phenotypes were then explored,
and IgE/eosinophils were seen as different TH2 surro-
gate markers [11]. Finally, IL-5 again became the focus
of clinical trials, but only in eosinophilic patients.

Mepolizumab is a humanized mAb that was initially
administered by monthly intravenous (i.v.) infusions
[2], while subcutaneous (s.c.) infusion has also been
developed and approved. Reslizumab is also a mAb
directed against IL-5 tested on the basis of monthly i.v.
infusions [12]. Benralizumab does not directly target IL-
5, but rather the IL-5 receptor located mostly on eosi-
nophils. Monthly s.c. administrations have also been
designed [13, 14].

In evidence-based medicine, meta-analysis is the
most effective way to demonstrate a treatment effect.
The results are summarized in forest plots, with publi-
cation biases highlighted by funnel plots.

We then assessed whether IL-5 blockade was a rel-
evant strategy through a meta-analysis of all anti-IL-
5 mAbs tested in severe asthma. Direct face-to-face
comparisons between these mAbs would be difficult
to conduct as thousands of patients would probably
be required in order to observe a significant
difference.

Network meta-analysis offers the opportunity to
compare treatment effects in the absence of direct com-
parison when there is a common comparator (usually a
placebo arm).

We then compared these different mAbs at their dif-
ferent doses through an indirect network meta-analysis,
which made it possible to address safety concerns.

Methods

A systematic literature review was conducted by two
independent reviewers to identify relevant studies
focused on asthma trials with mepolizumab, reslizumab
and benralizumab treatments. The databases searched
were MEDLINE, MEDLINE-IN-PROCESS, EMBASE, the
Cochrane CENTRAL Register and PubMed from 1990 to
September 2015. Only articles published in English were
included. Data were extracted by the two independent
reviewers, and the accordance was assessed by a third
reviewer.

Of the 11 clinical trials identified, 10 were considered
eligible for the meta-analysis, reported in six separate
publications and two publications describing two differ-
ent trials each [13, 15]. This method was applied to
compare the three different anti-IL5 mAbs tested at dif-
ferent doses (Fig. 1). The eligible studies reported out-
comes relevant for assessment in asthma therapeutic
trials: annual exacerbation rates, FEV, change from
baseline and variations in asthma symptoms assessed
by changes in the ACQ-5. They involved 3421 patients
[12, 13, 15-20].

A meta-analysis was first conducted to assess the
efficacy of the IL-5 blockade strategy overall. Meta-
analysis was used to aggregate individual study treat-
ment effect estimates to achieve a single and more
accurate treatment effect estimation. Summarized data
from each of the included trials were used to conduct
the meta-analysis according to Cochrane guidelines. In
case of multi-arm studies, group combining methods
were used to deal with treatment arm effects according
to the Cochrane Handbook [21]. A random effect model
was used in case of significant between-trial hetero-
geneity, as assessed by Cochran’s Q and I°. The meta-
analysis results were expressed as mean differences,
and corresponding 95% confidence intervals, for FEV,
and ACQ-5 between aggregated treatments compared to
placebo, and as an exacerbation rate risk ratio. P-values
indicating significant differences and I* are also pre-
sented. Standard errors were selected for this meta-ana-
lysis to avoid population size weighting effects. Forest
and funnels plots were drawn up. An additional sensi-
tivity analysis was conducted to explore the source of
heterogeneity.

An indirect network meta-analysis was then per-
formed to compare each anti-IL5 mAb efficacy and
safety result using the Bayesian framework according
to Cochrane’s collaboration guidelines [22]. The models
included multi-arm correction. The network meta-ana-
lysis was conducted according to PRISMA guidelines,
and R-AMSTAR criteria were assessed to check the
overall data quality. We selected a random effect model
to allow heterogeneity between indirect comparisons
according to ISPOR guidelines [23]. Comparison and
treatment rankings were assessed by the network.

A hierarchical model using uniform links was applied
to normally distributed data (FEV, and ACQ-5) and log-
normally distributed data (annual exacerbation rates).
Adverse and serious adverse events were assessed using
a Poisson discrete process with a logarithmic link
function.

When studies did not report the effect variability,
the corresponding outcomes were excluded from the
analysis.

The results were presented as a median [95% credible
interval] with respect to the posterior density (for FEV,
and ACQ-5) or as an exponential of the median [95%
credible interval] for exacerbation rates ratios and
safety. The median rank probability (P, within the
text) of the treatment was also provided. Specifically,
P, indicates, for one treatment and one outcome, the
probability of being the most effective.

The network meta-analysis was conducted using R
3.2.2 and Winbugs version 1.4.3 software [24]. Flat pri-
ors were used for estimate initialization. Estimates were
analysed once convergence was assessed through at
least 100 000 simulations.

© 2016 John Wiley & Sons Ltd, Clinical & Experimental Allergy, 47 : 129-138
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123 publications excluded

Emergency N=1
Oesophagitis N = 27

Hypereosinophilic syndrome N = 63
Atopic dermatitis N = 17
Healthy volunteers N =1

Nasal polyps N=8
ANCA related vasculitis N = 6

7 publications excluded

Incomplete design N =3
Too small sample size N =4

1 publication excluded

Other mild subpopulation

Fig. 1. Study selection flowchart.

The same analysis strategy was applied to the eosino-
philic subgroup. The subgroup analysis of the eosino-
philic patients was quite complex as the thresholds
were defined slightly differently (in the mepolizumab
trials, the eosinophilic population was defined by a
threshold of 300 eosinophils/mm?/L, while a threshold
of 400 eosinophils/mm>®/L was used in the benral-
izumab and reslizumab trials, and other studies were
based on induced sputum eosinophil percentages).

Results

The defined exacerbation and population characteristics
were quite similar in the eight studies consisting of 10
trials, which involved a total of 3421 patients (59.6%

© 2016 John Wiley & Sons Ltd, Clinical & Experimental Allergy, 47 : 129-138

Y
219 publications identified through
database searches
—
Y
v
139 publications after duplicates
removed
o :
Y
v
16 publications corresponding to
indications
v
9 publications eligible for review
o= :
Y
v
8 publications included in the meta-
analysis reporting 10 trials
(13,15).
—

females, average age 47.3 years, average BMI 28.0 kg/
m?; see details in the Supplementary Appendix). Only
randomized, double-blinded, placebo-controlled trials
were included. The reference trial numbers and main
characteristics are listed in Table 1.

A meta-analysis was performed to assess the overall
efficacy of the anti-IL5 strategy. The annual exacerba-
tion rate ratio of the three aggregated anti-IL-5 mAbs
vs. placebo was 0.60 [0.50, 0.71], P < 0.01 (Fig. 2). This
effect was assessed by a random effect model due to
heterogeneity (I* = 0.61). The FEV, change from base-
line vs. placebo was 0.09 L [0.05; 0.12], P < 0.01, using
a fixed effect model (I* = 0.28). The meta-analysis indi-
cated an overall ACQ-5 change from baseline of —0.31
[-0.41, —0.21], P < 0.01, based on a fixed effect model
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Table 1. Details of the studies included in the meta-analysis

Blood Treatments involved in the studies (number of patients)
eosinophil
count Number of
Trial reference number threshold  females (% Age Treatment 1
(publication references) Quality Specific design* Outcome available  Phase (mm?®/L) females) BMI (years) (comparator) Treatment 2 Treatment 3 Treatment 4
Haldar 2009 [20] Moderate Parallel group ER, ACQ, FEV, AE, - — 29 (48) 29.3 49.0 PIb (33) Mep750 (29) — -
SAE
Pavord 2012 [18] High Multi-center ER, ACQ, FEV, SAE - > 300 387 (63) 28.5 48.6 Plb (159) Mep75 (153) Mep250 (152) Mep750 (156)
Ortega 2014 [17] High Double dummy ER, ACQ, FEV, AE, 1II > 300 329 (57) 27.8 50.0  Plb (191) Mep75 (191) Mep100 (194) -
SAE
Flood-Page 2007 [19] High Parallel group FEV, SAE — — 202 (56) — 36.3 Plb (126) Mep250 (120) Mep750 (116) —
Bel 2014 [16] Moderate Parallel group ER,AE,SAE - > 300 74 (55) 28.6 50.0 PIb (66) Mep100 (69) - -
Castro 2011 [12] Moderate — ACQ, FEV, AE, SAE - - 63 (53) - 45.4 PIb (53) Res3 (53) - -
Castro 2014 [13] High Dose ranging, ER, ACQ, FEV, AE", 1Ib > 300 219 (69) 28.5 46.8 PIb (80) Ben2 (81) Ben20 (81) Ben100 (82)
eosinophilic SAE"
patients
Castro 2014 [13] High Dose ranging, ER, ACQ, FEV, AE", 1Ib — 198 (70) 29.6 50.0 Plb (142) Ben100 (140) — —
non-eosinophilic ~ SAE'
patients
Castro 2015 study 1 [15] High Parallel group, ER, ACQ, FEV, AE, 1II > 400 303 (62) 27.8 485 Plb (244) Res3 (245) - -
128 SAE
clinical research
centres
Castro 2015 study 2 [15] High Multi-center, 104 ER, FEV, AE, I > 400 294 (63) 27 48.0 Plb (232) Res3 (232) - -
centres SAE

ER, Exacerbation Rate, BMI and age were calculated as means over each arm study. The following abbreviations were used for treatments: Ben represents the benralizumab arm, Mep represents
the mepolizumab arm, Plb represents the placebo arm and Res represents the reslizumab arm. Numbers after the abbreviation represent the corresponding dose (2, 20, 100, 75, 250 and 750 mg
or 3 mg/kg for reslizumab).

*All included trials were randomized, double-blinded and placebo-controlled.

fAE and SAE were analysed for the overall study and not specifically by trial, as presented in the publications.

10 19 uoqe) ‘A €L
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Exacerbation rate

Study or subgroup Treatment in treatment arm in placebo arm Exacerbation rate ratio IC 95%
Haldar 2009 Mep 750 54/29 107/33 [ : { 0.57[0.31,1.08]
Pavord 2012* Mep ;gb25°v 580/462 382/159 —— . 0.53[0.41,069]
Ortega 2014* Mep 75,100 334/385 334/191 —a— i 0.5[0.36,0.68]
Flood-Page 2007 Mep 250,750 i Not available
Bel 2014* Mep 100 99/69 140/66 |—l—§—| 068[0.43,1.06]
Castro 2011 Res 3 i Not available
Castro eos. 2014* Ben 2,20,100 106/244 46/80 —l— i 0.76 [ 0.62,0.93]
Castro non eos. 2014 Ben 100 60/140 80/142 il i 0.77[0.65,0.91]
Castro study1 2015* Res 3 220/245 439/244 —a— E 0.5[0.35,0.71]
Castro study2 2015* Res 3 200/232 490/232 +—8— ; 0.41[0.26,0.64]
I
RE Model Overall 1662/1636 2018/1805 - 0.6[0.5,0.71]
RE Model Eosinophilic* 1548/972 1831/1147 B - i 0.57[0.47,0.69]
| T T :
Overall 12 = 0.61 030 045 065 1.00
Eosinophilic 12 = 0.54 Favour to treatment Favour to placebo

Fig. 2. Forest plot. The eosinophilic subgroup refers to patients enrolled with a blood eosinophilic count at entry > 300 mm’/L and was repre-

sented by (*) on this figure.

(” =0.11) involving seven studies only, because of
missing values in three studies.

The heterogeneity noted in the exacerbation rate
ratios was due to the combined rate reduction in
eosinophilic and non-eosinophilic 2014 Castro’s
studies [13]. When these two trials were excluded,
the exacerbation rate estimates based on the fixed
effect model were 0.52 [0.45, 0.60] (P < 0.01,
I = 0.0).

A specific meta-analysis was performed in the eosi-
nophilic patient subgroup (> 300 mm?>/L). For this sub-
group, including five studies, the annual exacerbation
rate ratio was 0.57 [0.47, 0.69], P < 0.01, I* = 0.54
(Fig. 2). FEV, increased by 0.10L [0.06, 0.14]
(P <0.01, I =0) in this subgroup. ACQ-5 changed by
—0.33 [-0.45, —0.21] (P < 0.01, > = 0.21). The corre-
sponding funnel and forest plots are provided in the
Supplementary Appendix.

The combined treatment effect from eosinophilic
2014 Castro’s study [13] was a source of heterogeneity.
When this study was excluded, the exacerbation rate
estimates for the eosinophilic subgroup based on the
fixed effect model were 0.52 [0.44, 0.60] (P < 0.01,
I =0.0). A network meta-analysis was performed to
assess indirect treatment comparisons (Fig. 3). The

© 2016 John Wiley & Sons Ltd, Clinical & Experimental Allergy, 47 : 129-138

Mep75
Mep100

Plb

Mep250

Ben100

Mep750

Ben20

Res3
Ben2

Fig. 3. Network. The line width shown is proportional to the number
of comparisons between treatments. The circle size is proportional to
the number of patients on the treatment arm.

network displayed all of the included trials vs. placebo,
involving four doses of mepolizumab (75 mg i.v.,
100 mg s.c.,, 250 and 750 mg s.c.), one dose of
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Fig. 4. MTC exacerbation results. The first two forest plots compare exacerbation rate treatment effect vs. placebo. Graphic bars display probabili-
ties of ranking. Y axis is the level of probability of belonging to the class of ranking (given on the X axis), that is Ppap.
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reslizumab (3 mg/kg i.v.) and three doses of benral-
izumab (2, 20 and 100 mg i.v.).

This network meta-analysis involved sorting all of
these arms according to their probability of being
ranked first, that is, to provide the greatest benefits
(Fig. 4). Accordingly, the top three treatments with the
greatest probability of being ranked first for reducing
the exacerbation rate were reslizumab 3 mg/kg with
P, =51%, followed by mepolizumab 750 mg
(P, = 22%) and mepolizumab 100 mg (P, = 13%). Cor-
responding rate ratio reductions regarding the exacer-
bation rate vs. placebo were 0.46 [0.3, 0.69] for
reslizumab 3 mg/kg, 0.51 [0.35, 0.77] for mepolizumab
750 mg and 0.55 [0.37, 0.83] for mepolizumab 100 mg.
As expected, benralizumab 2 mg did not significantly
differ from placebo (RR = 1.23 [0.76, 1.93]). Regarding
the asthma control questionnaire (ACQ-5) findings, ben-
ralizumab 20 mg had the greatest probability of being
ranked first (mean difference vs. placebo —0.38 [—0.97,
0.18], P; = 27%). Reslizumab 3 mg/kg (0.14 L [0.05,
0.24], P, =37%) had the best likelihood of being
ranked first for FEV, improvement. Regarding safety
concerns (Fig. 5), we analysed non-severe adverse
events first. Benralizumab 20 mg had the greatest prob-
ability of being ranked as the safest (RR = 0.94 [0.57,
1.54], P, = 28%), which was also in favour of the treat-
ment. For severe adverse events, reslizumab was ranked
as the best SAE reducer compared to placebo
(RR = 0.81 [0.22, 3.03], P; = 37%), again in favour of
the treatment (Table 2).

In the eosinophilic subgroup, the top three drugs for
exacerbation rate reduction were reslizumab 3 mg/kg
with a 0.46 [0.26, 0.81] rate ratio regarding the annual
exacerbation rate vs. placebo, with a probability of
being the best treatment P, = 4100. This treatment was

AE Relative Risk

i ~ 0.97[0.67;1.37]

Ben100 vs Plb
Ben2 vs Plb — l—0—| - 0.98[0.59;1.58]
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Favour to treatment 1;0 1.5 2.0 Favour to placebo

Fig. 5. Network meta-analysis: safety results.
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Favour to treatment 0.2 0.5

followed by mepolizumab 750 mg with 0.49 [0.23, 1.02]
(P, = 27%) vs. placebo, and then mepolizumab 100 mg
with a 0.54 [0.31, 0.97] (P, = 119%) rate ratio regarding
the annual exacerbation rate vs. placebo. On average,
benralizumab 20 mg had the highest probability of
being the best treatment for improving the FEV, value
(0.15L [-0.30, 0.60], P; = 29%) and decreasing the
ACQ-5 score (—0.36 [—2.28, 1.56], P; = 18%). Addi-
tional results on treatment effect sizes, forest plots, other
rank probabilities and heterogeneity assessments are
provided in the Supplementary Appendix. Safety results
are also provided in the Supplementary Appendix.

Discussion

Monoclonal antibodies targeting TH2 cytokines seem to
be a good alternative in severe asthma management. In
the present meta-analysis based on more than 3000
patients, aggregated anti-IL-5 studies showed a 40%
decrease in exacerbation rate. Moreover, FEV, was
slightly significantly improved by these mAbs, as also
were the asthma control levels assessed by the ACQ-5-
scores, with the improvement remaining below the min-
imal clinically important difference (MCID) level [25].
Identification of the high eosinophilic subgroup
improved confidence in the overall anti-IL-5 strategy as
it increased the homogeneity of population characteris-
tics. Similar results were obtained in the sensitivity
analyses. Reslizumab, at the monthly dose of 3 mg/kg,
appeared to be the most likely effective treatment for
reducing the exacerbation rate. The overall and specific
safety profiles appeared to be similar to placebo. Higher
AE rates were reported in the reslizumab study, which
could potentially be attributed to the administration
route.

SAE Relative Risk
Ben100 vs Plb |—0—< — 1.18[0.32;4.34]
Ben2 vs Plb —t 0 i — 0.92[0.16;5.17]
Ben20 vs Plb — f 4 { — 1.55[0.27;8.72]
Mep100 vs Plb — I—Q—i— 4.15[1.19,;14.85]
Mep250 vs Plb — 1—0—! ~1.41[042;4.77]
Mep75 vs Plb — »—0—1 - 224[068;7.28]
Mep750 vs Plb — I—Q—t - 214[0.76;6.21]
Res3 vs Plb — F—Q—i — 0.81[0.22;3.08]

20 50 Favour to placebo
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Table 2. Summary of the results

Outcome Treatment ~ Mepolizumab Reslizumab Benralizumab

effect

vs. placebo Dose 75 mg 100 mg 250 mg 750 mg 3 mg/kg 2 mg 20 mg 100 mg

Overall
Exacerbation - 0.55 [0.38, 0.80] 0.55 [0.37, 0.83] 0.63 [0.40, 1.03] 0.51 [0.35, 0.77] 0.46 [0.30, 0.69] 1.23 [0.76, 1.93] 0.70 [0.44, 1.09] 0.68 [0.48, 0.94]

rate®

ACQ-5T - —0.28 [-0.64, 0.13] —0.37 [-0.87, 0.14] —0.31 [-0.80, 0.22] —0.18 [—0.55, 0.26] —0.34 [-0.80, 0.13] —0.23 [-0.79, 0.34] —0.38 [-0.97, 0.18] —0.28 [-0.69, 0.13]
FEVIT - 0.06 [—0.04, 0.16] 0.07 [—0.06, 0.20] 0.03 [-0.09, 0.14] 0.01 [-0.10, 0.11] 0.14 [0.05, 0.24] 0.10 [—0.06, 0.26] 0.13 [-0.05, 0.31] 0.09 [—0.01, 0.20]
AE* — 0.99 [0.62, 1.64] 1.08 [0.75, 1.59] — 1.23 [0.62, 2.44] 1.13 [0.76, 1.65] 0.98 [0.59, 1.59] 0.94 [0.57, 1.54] 0.97 [0.68, 1.38]
SAE* — 2.24 [0.68, 7.29] 4.15 [1.17, 15.01] 1.42 [0.42, 4.77] 2.14 [0.77, 6.25] 0.81 [0.22, 3.03] 0.93 [0.16, 5.28] 1.55 [0.27, 8.76] 1.18 [0.32, 4.37]

Eosinophilic

Exacerbation - 0.54 [0.32, 0.96] 0.54 [0.31, 0.97] 0.62 [0.30, 1.3] 0.49 0.23, 1.02] 0.46 [0.26, 0.81] 1.14 [0.52, 2.49] 0.65 [0.30, 1.42] 0.60 [0.27, 1.28]
rate®
ACQ—Sf - —0.29 [—-1.63, 1.08] —0.37 [—2.14, 1.44] —0.34 [—2.15, 1.48] —0.27 [-2.06, 1.51] —0.25 [—2.23, 1.76] —0.21 [-2.12, 1.75] —0.36 [—2.28, 1.56] —0.23 [-2.18, 1.72]
FEVIT - 0.08 [—0.22, 0.40] 0.08 [—0.32, 0.50] 0.09 [—0.33, 0.50] 0.70 [—0.34, 0.47] 0.11 [-0.20, 0.42] 0.12 [—0.33, 0.56] 0.15 [—0.30, 0.60] 0.13 [—0.32, 0.56]
AE* — 0.99 [0.37, 2.45] 1.07 [0.50, 2.34] - — 1.09 [0.53, 2.28] — - —
SAE* - 2.12 [0.15, 29.82] 4.22 [0.35, 61.93] 1.35 [0.04, 45.97] 1.72 [0.05, 57.12] 1.35 [0.10, 19.75] - - -
Probability of being the best treatment (P;) Placebo 75 mg 100 mg 250 mg 750 mg 3 mg 2 mg 20 mg 100 mg
Overall
Exacerbation rate* < 0.01 0.08 0.13 0.03 0.22 0.51 < 0.01 0.02 0.01
ACQ-5° < 0.01 0.04 0.21 0.13 0.02 0.20 0.07 0.27 0.06
FEVlﬂ < 0.01 0.02 0.06 0.01 < 0.01 0.37 0.15 0.33 0.05
AE* 0.03 0.18 0.04 - 0.11 0.04 0.2 0.28 0.13
SAE* 0.07 0.01 < 0.01 0.07 0.01 0.37 0.29 0.08 0.1
Eosinophilic
Exacerbation rate* < 0.01 0.06 0.11 0.04 0.27 0.41 < 0.01 0.04 0.07
ACQ-5° < 0.01 0.05 0.17 0.15 0.1 0.17 0.08 0.18 0.1
FEVlﬂ < 0.01 0.04 0.08 0.1 0.06 0.12 0.15 0.29 0.17
AE* 0.3 0.43 0.14 - - 0.14 - - -
SAE* 0.26 0.06 0.06 0.25 0.17 0.23 - - -

*Mean rate ratio between dose vs. placebo [95% credibility interval].
Mean change difference vs. placebo [95% credibility interval] (expressed in L for FEV,).
iProbability of the best reduction in the number of exacerbation rates/AE/SAE.

SProbability of the best reduction in ACQ-5 change.

Probability of the best increase in FEV, change.
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Most of these results were expected [26, 27], but a
global meta-analysis was lacking. Here, we selected sig-
nificant studies and aggregated the results. This meta-
analysis complied with PRISMA guidelines and fulfilled
the R-AMSTAR criteria, with a total score of 41/44 (see
online supplement).

We noticed some heterogeneity in the assessment of
the outcome which could be attributed to 2014 Castro’s
studies [13]. For example, benralizumab had been tested
at a very low dose and the results were nearly equiva-
lent to those obtained for the placebo arm. We incorpo-
rated — for the sake of completeness, but at the risk of
including the heterogeneity — the findings of all of the
selected trials in our analysis. The relatively small num-
ber of studies including highly selected patients and the
quite short drug exposure duration are other sources of
concern regarding the direct transposability of these
findings on a long-term basis in a real-life setting.

FDA'’s approval was published in November 2015 [28]
regarding exacerbation rate reductions offered by the
drug in ‘eosinophilic asthma’, especially with considera-
tions for patients ineligible for omalizumab. Interest-
ingly, mepolizumab was shown to be effective
throughout the year, irrespective of the atopic status
[29]. In the TH2 population, many patients eligible for
mepolizumab may also have been eligible for omal-
izumab. It could potentially be expected that more dra-
matic IL5 blockade could have greater effects, but this
was not observed with any of the three mAbs, as the
highest doses never resulted in the best outcomes. The
definition of eosinophilic patients was not always
homogeneous across the different studies, and only five
studies were thus involved in this subgroup analysis.
Moreover, a single blood eosinophil threshold was used
for the meta-analysis, whereas it differed in the studies.
The benefits of anti-IL5 mAbs on FEV, were significant,
but of moderate intensity, with a mean overall effect
reaching 0.09 L in volume improvement in the overall
meta-analysis, and 0.10 L in the eosinophilic subgroup.
Interestingly, the level of asthma symptoms assessed via
the ACQ-5 improved with anti-IL5 blockade, but only to
a limited extent and usually below the MCID. It would
therefore likely be difficult to identify responders.

We conducted an indirect network meta-analysis as it
is unlikely that direct comparisons will ever be con-
ducted, or only using a non-inferiority design. Only 10
trials in which multiple combinations of drugs and
doses were tested could be compiled, and no reported
head-to-head drug comparisons were available. Annual
or annualized numbers of exacerbations were reported
in most studies on the basis of a binomial negative
model, or Poisson regression in others, and we opted to
overlook these discrepancies. Accordingly, the rankings
established in this network meta-analysis should be
cautiously considered and uncertainties persisted. Our

© 2016 John Wiley & Sons Ltd, Clinical & Experimental Allergy, 47 : 129-138

overall feeling is that it would be nearly impossible to
draw definitive conclusions on the superiority of one
drug over others.

Phase III trials with benralizumab and reslizumab
were not available at the moment of the study. The
potential results of such trials could markedly differ
from our findings, especially regarding indirect compar-
isons. Our results will thus require updating when phase
I trial results are published. Furthermore, we did not
address the issue of the oral steroid sparing effect in
oral steroid-dependent patients, as the patients consid-
ered in reported studies devoted to oral steroids were
pooled with the other patients.

The future will tell whether other strategies directed
towards TH2 mediators are as efficient, such as IL-13
and IL-4/13 blockade. These mAbs are usually tested in
milder asthma, but their potency should also be tested
in severe asthma [30-32]. Promising results have been
reported with non-mAbs TH2 inhibitors, and phase II
studies are expected in the near future [33]. For non-
eosinophilic patients, very few therapy options are cur-
rently available, or being developed, despite the fact
that it represents a still unmet need in severe asthma.

In conclusion, anti-IL-5 treatment had significant
effects in severe asthma patients with frequent exacer-
bations and evidence of eosinophilic inflammation. Res-
lizumab appeared to be the most effective mAb in
reducing exacerbation rates and improving FEV;.
Nonetheless, mepolizumab 100 mg and benralizumab
20 mg appeared to be excellent alternatives. No clear
significant differences between treatments in terms of
efficacy and safety were found due to the limited num-
ber of studies available.

Long-term effects, best duration of treatment and the
risk of relapse after withdrawal are important issues
that should be addressed in further studies. A clear
definition of the satisfactory clinical response and the
ideal response time for its assessment would also be
warranted.
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Abstract

Chest tomography (CT) using the controlled ventilation technique (CTCV) is a sensitive method to detect features of lung cystic fibrosis (CF)
disease in infants with CF. However, this technique needs sedation and is not easily applied for the clinician who may need, in the follow-up, to
evaluate more precisely lung disease in infants with CF.

Thus, our study aims to evaluate if CT assessment of lung disease, without the need of sedation, during quiet breathing, using a semi-
quantitative scoring system, is reproducible and may discriminate infants with CF from control infants at an early stage of the lung disease.
39 infants with CF underwent a first CT at 10.3 [9.4, 11.4] weeks of age. Among them, 33 underwent a second CT at 56.1 [53.1, 59.6] weeks of
age. CF scoring images of the different scanner variables, i.e. bronchial wall thickening, bronchiectasis, mucus plugging and air trapping were
compared to CT scoring obtained in 2 different groups of control infants of similar age without lung disease. Among all the constituents of the
scoring, air trapping is the only parameter discriminating infants with CF from control infants at both ages in our study (p < 0.01). Moreover, air
trapping explains 90% of the total score variability with r* = 0.89 with a good concordance after re-scoring in blind, 6 months apart, by the same
operator for both infant populations: ICC = 0.98 [0.97, 0.99]. In this study, we propose that CT during quiet breathing could be a useful clinical
tool to evaluate the early presence of gas trapping in infants with CF.
© 2016 European Cystic Fibrosis Society. Published by Elsevier B.V. All rights reserved.
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[1-8]. In this technique, sedation and positive pressure ven-
tilation are necessary to minimize motion-related artifacts in
infants who cannot hold their breath at end-inspiration or
end-expiration, to obtain satisfactory images and reliable scores
of airway abnormalities [9—11]. Moreover, two longitudinal
studies, with successive CTCV, 10 months apart, observed in
infants with CF, a constant increase of bronchiectasis preva-
lence exacerbated by the presence of free neutrophil elastase
activity in BAL, a biological parameter linked to lung disease
progression [7,12]. For all these studies, the Brody-II CT score
was the most widely used: it is a validated semi-quantitative
outcome in school-age children [3,13]. Recently in the CF
community, CTCV has been proposed as a useful outcome for
interventional trials in infants with CF [14]. However, CTCV
scoring’s poor reproducibility undermines it as a promising
surrogate outcome to monitor early hallmark features of CF
lung disease for clinical trials in this particular population,
unless a new more efficient scoring system is developed [15].
Recently, a quantitative outcome measure has been proposed to
score CTCV in children with CF younger than 6. This score
seems more sensitive than the currently used score [16], but its
usefulness in young infants with a mild disease has yet to be
established.

Moreover, for ethical reasons, the sedation needed for
CTCV may limit the potential usefulness of CTCV utilization
in clinic for the follow-up of early-stage lung disease in infants
with CF. Indeed, in regard to cancer risk [17—19], the use of
Chloral Hydrate, frequently administered to sedate infants, has
recently been prohibited for CT purposes in France, and other
countries may follow suit.

Interestingly, constant technical progress of CT, whereby the
rotation speed increases and the shooting duration decreases,
should progressively reduce motion-related artifacts and improve
the quality of CT images during quiet breathing. It is important to
make CTCV a reliable primary outcome measure for clinical
trials that may quantitatively score CF lung disease on CT images
obtained under sedation. Conversely, there remains a need to
develop and propose new tools easily applicable by the clinician
to help him/her to better quantify the lung disease of CF infants
diagnosed through newborn screening (NBS).

Thus, our study aims to evaluate if CT assessment of lung
disease during quiet breathing using a semi-quantitative scoring
system is reproducible and helps discriminate infants with CF
from controls at the respective ages of 10 weeks and 13 months.

2. Methods
2.1. Study population

CF diagnosed through newborn screening (NBS) and disease
surveillance conducted by the CF center federation has existed
in France since 2002 and all infants receive an immunoreactive
trypsinogen evaluation based on a heel prick-test in the first
48 to 72 h of life. Those above the 99th percentile undergo
cystic fibrosis trans-membrane regulator gene mutation analysis,
with confirmation of the diagnosis by means of a sweat chloride
test.

Between 2008 and 2013, infants with CF diagnosed through
NBS were recruited in the 6 centers participating in the study.

For gene mutation analysis in our study, the 30 most
common mutations responsible for CF were investigated using
a CF30 Kit (Elucigene CF30, Gen-Probe, San Diego, CA).

This study received the approval of the local research
ethics committee “Comité de Protection des Personnes Sud-
Meéditerranée IV and the agreement of the French Health
Products Safety Agency (ANSM) before the start of the research.

The inclusion criteria covered infants diagnosed for CF
through newborn screening, with a mean age of 10 + 4. Infants
were excluded if they were born at less than 35 weeks of
gestation or had a coexisting heart, lung, metabolic, neuromus-
cular disease or had previously been mechanically ventilated.

In a longitudinal study with two visits (V1 and V2), infants
with CF underwent 2 computed tomography sessions without
any sedation during quiet breathing. V1 was performed at 10 +
4 weeks and V2 at 13 + 1 months of age. The infants were free
of respiratory illness for at least 1 week before each visit and
oxygen saturation was =>94% on the day of the test.

Images obtained in infants with CF were compared at both
visits with those obtained during a transversal study, in 2
different groups of control infants of similar age. All control
infants, without history of lung disease, underwent a CT scan
during quiet breathing for reasons presented in Table 2.

Body mass index was calculated, as well as standard
deviation scores (Z-scores) for each measurement based on
international growth reference data [20,21].

2.2. Chest CT during normal quiet breathing

Just after feeding, the infant was comfortably installed on
the back then a clinical spotting with a lateral and median laser
beam was performed.

All CT studies were spiral CT acquired using an exposure of
100 kV and a tube current of 80 to 150 mA, 0.4 s of
exposition, SFVO small, pitch 1.375, matrix 512 x 512.

Then, images were read in each lung with a x4 magnification
and standard lung settings [1450; —500], in batches, in random
order, on a soft copy reporting station, and were analyzed as
previously published [4]. For each image analyzed, the scoring
was performed twice in blind test at a 6-month interval by the
same pediatric thoracic radiologist from one center (Montpellier).

2.3. CT analysis

CT lungs were subdivided in six zones (upper, mid, and
lower; right and left) corresponding to each lobe. The presence
of gas trapping, bronchial wall thickening bronchiectasis,
mucus plugging was considered for each zone as present or
absent in a binary fashion. Elements used to define the presence
of bronchiectasis according to Hansell et al. [22] were: an
internal diameter of the bronchus larger than the diameter of the
adjacent pulmonary artery branch, an absence of normal
tapering of the bronchus or the visualization of a bronchus in
the lung periphery. The presence or absence of bronchial
wall thickening, mucus plugging and atelectasis was assessed
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subjectively. Air trapping was defined as geographic foci of
reduced density. For bronchial wall thickening, the score for
each zone was: 0 (absent) or 1 (present) (maximal score 6). For
bronchiectasis, the score for each zone was: 0 (absent), 1 (mild
bronchiectasis) or 2 (severe or distal bronchiectasis) (maximal
score 12). A score of 2 was defined as presence of bronchial
luminal diameter higher than 2 times the diameter of the vessel
or presence of bronchiectasis in the distal third of the
considered pulmonary lobe. For mucous plugging, atelectasis
and air trapping, the extent of each abnormality was graded by
determining the proportion of each zone affected (absent = 0,
<50% = 1; >50% = 2) (maximal score 12 each). The final
score over a maximum of 54 points was calculated by adding
the scores for each zone.

2.4. Statistical analysis

Data were inspected for distribution and calculation of
descriptive statistics. ICC criteria assess the reliability of the
scanner values for two readings of the same picture after a
6-month interval by the same reader at blind. The Z-score of the
descriptive statistics, weight, height and BMI was adjusted for
age and sex [21].

The Shapiro test did not assess the normality of studied
variables. Thus, data was presented as median [first quantile,
third quantile] and comparison between groups was assessed by
a Wilcoxon test. Significance was taken as p < 0.05.

The value of the quantile at 97.5% was used for scanner
score threshold to define abnormality.

3. Results
3.1. Infants

In 42 infants with CF (20 boys and 22 girls), 39 (87%) CT
under quiet breathing was successfully performed at the age of
10.5 £ 1.7 weeks. Indeed, in 3 infants with CF due to their
constant movement which preclude any possibility to obtain
good quality CT images.

None of our infants included in this study had presented
clinical symptoms relating to their CF disease prior the first CT.
Cough was reported by parents in 5 infants prior the second CT

Table 1

Table 2

CT indications and diagnosis for control infant.

Indication Diagnosis n

Annual follow-up for: Heart disease 14
Vascular malformation 14

Work-up for extension in: Neuroblastoma 11
Hepatoblastoma 2
Lymphoma 3
Nephroblastoma 3
Genital tumor 3
Mediastinal cysts 3
Thoracic tumor 3
Pelvic tumor 1

Dysphagia (Esophageal atresia 2
(Esophagitis 1

Stridor Normal 2
Vocal fold paralysis 1
Laryngomalacia 2

BK suspicion Normal 3

Cranial trauma Normal 1

(15%). Among the 39 infants, 33 (73%) were also similarly
evaluated at the age of 57.5 + 6 weeks. The main reason for CT
failure at the second visit was due to non-presentation of the
infant at the appointment by the parents. In only 1 infant, the
reason was presence of constant movement. Mean age at
diagnosis of CF was 7 £+ 2 weeks with 100% diagnosed through
NBS. None of our infants included in this study presented
meconium ileus or any history of respiratory disease before the
first CT. Out of our 42 infants, 20 were homozygous and 18 were
heterozygous for the 508 del mutation. All our infants with CF
were treated according to CF national and European standards of
care including bacterial infection prophylaxis and treatment
[23,24]. Median and inter-quantile values of received radiation by
child for each scan were 0.28 mSv [0.14; 0.51].

To compare the CT scores obtained in infants with CF with
scores obtained in control infants, in a transversal study, 2 groups
of 38 (22 boys and 16 girls) and 31 (18 boys and 13 girls) control
infants of respectively similar age as the infants with CF at the
first and the second visit, were explored by CT under quiet
breathing for non-respiratory reasons.

The anthropometric data of the infants with CF and control
infants included in our study are presented in Table 1. Clinical
indications for CT in the control infants are presented in Table 2.

Anthropometric characteristics of infants with cystic fibrosis (CF) and of control infants.

Infant with CF at V1

1st control infant group

Infant with CF at V2 2nd control infant group

n 39 38 33 31
Age (weeks) 10.3 [9.4,11.4]% 6.86 [2.29,13.71]° 56.1[53.1,59.6]° 55.14 [51.86,62.71]
Weight (kg) 49[4.4,52]° 4.55[3.5,5.85]° 9.4 [8.7,10.0] 9.9 [9.05,10.55]
Height (cm) 56 [54,58]° 55.5 [51,60]° 75 [73,76]* 77 [75,78.5]

BMI 15.2 [14.3,16.1]° 15 [14,16]° 16.9 [16.2,17.7] 17 [16,18]

Weight (Z-score) ~0.67 [~1.55,-0.01]"* 0.08 [~0.5,0.66] 0.02 [~0.68,0.44] 0.3 [0.39,0.8]

—0.71 [-1.63,0.21]°*
-0.60 [-1.13,0.22]°

Height (Z-score)
BMI (Z-score)

0.06 [~0.44,0.67]
—0.65 [~1.42,0.02]°

~0.39 [~1.36,0.45]
0.24 [-0.18,0.74]

0.45[-0.1,1.16]
0.62 [0.04,0.94]

V1: First visit for infant with CF. V2: second visit for infant with CF.
# Difference between control infant and infant with CF at each visit.
® Difference between V1 and V2 for CF infant.
¢ Difference between 1st and 2nd control infant group.
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Fig. 1. CT scoring during quiet breathing in control infants and infants with CF
at 10 weeks and 13 months. CF: Infant group with cystic fibrosis. Control:
Control group of Control Infant. *: p < 0.05.

All CT have been re-scored 6 months apart in blind by the
same operator and showed a good concordance between the 2
scores for both infant populations with ICC = 0.98 [0.97, 0.99].

As shown by Fig. 1, we observed a significant increase of the
CT score in our infants with CF at 10 weeks compared to
controls, (5 [1;6,5] vs. 0 [0;1]), with similar differences between
CF and controls at 13 months (3.5 [1.5;8.75] vs. 0 [0;1]).

The total score value and each of its components are
presented in Table 3 for infants with CF and control infants in
absolute value compared to our control infants.

In our infants with CF, bronchiectasis was uncommon at V1
but not at V2. Indeed, we observed in only one infant with CF
at V1 (2%) the presence of bronchiectasis, with a score at 2, and
in 5 infants at V2 (15%) with a score at 2 [1,4] with minimum
value at 1 and a maximum value at 6. None of our control
infants presented with bronchiectasis.

Air trapping was the most common features of CF lung
disease observed. Indeed, among all the constituents of the final
score, air trapping is the main parameter which explains 90% of
the total score variability with r* = 0.89 as shown in Fig. 2.
Moreover, as shown in Table 3, only the air-trapping score
discriminates infants with CF from control infants at both ages
in our study (p < 0.01).
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Fig. 3 shows a typical CT image during quiet breathing in
control infants and infants with CF at 10 weeks and 13 months
of age.

Considering that a score for CT scan higher than the 97.5%
quantile of the normal population is statistically abnormal
(>97.5th centile), 2.5% and 3% of our control population
respectively at 10 weeks and at 13 months presented an
abnormal score, while we found that at 10 weeks, 20 infants
with CF (51%) presented abnormal CT scan in regard to airway
trapping and 18 infants with CF (55%) at 13 months. In the
normal population the quantile at 97.5% correspond to a score
of 2.3 at V1 and 2.25 at V2. So we propose in the follow-up of
infants with CF to consider for air trapping, that a score higher
than 3 is abnormal.

Finally, we observed that the score obtained at 13 months is
significantly predictable by the value obtained at 10 weeks
(P = 0.01). Moreover, we observed that out of the 50% of infants
who presented an abnormal score for air trapping at 10 weeks, the
abnormality persisted in 72% of them at 13 months.

4. Discussion

The main result of our study is that when CT images are
taken under quiet breathing without sedation in infants, from all
the constituents of the Brody-II CT score [13], only air trapping
allows early discrimination of infants with CF from control
infants during the first year in infants as young as 10 weeks of
age. Indeed, although the presence of bronchiectasis was the
second most common feature of CF lung disease observed only
in our CF population, the number of infants which presented
this particular bronchial pathology was too low (2% at V1 and
15% at V2) for this feature to help discriminate infants with CF
from control infants.

The radiological sign of airway obstruction was detectable
in more than 70% of infants at 13 months of age despite an
improvement of nutritional status, attested by a statistical BMI
increase between the 2 visits. This BMI increase has been
previously reported as the first clinical benefit observed after
the instauration of NBS [25].

Yet, previous studies using CTVT [4-6,14,26] have observed
and quantified in very young infants without any clinical
symptoms, the presence of bronchiectasis and air trapping, the 2
major hallmarks of CF lung disease, which may serve as useful
outcomes for interventional trials. But due to the sedation issue,

Table 3
Structural lung disease in infants with CF compared to control (CTL) infants at 10 weeks and 13 months.
Infant with First CTL Infant with Second CTL
CF at V1 infant group CF at V2 infant group
n 39 38 33 31
Age (weeks) 10.29 [9.4;11.4] * 6.86 [2.43;14.29] 56.19[53.08;59.5] 55.14 [51.5;62.7]
Bronchial dilatation (min; max) 0 [0;0] (0;2) 0 [0;0] (0;0) 0 [0;0] (0;6) 0 [0;0] (0;0)
Bronchial wall thickness (min; max) 0.5 [0;1.5] (0;6) 0 [0;0] (0;2) 0.5 [0;2] (0;6) 0 [0;0] (0;1)
Air trapping (min; max) 2.5[0.75;6] * (0;12) 0 [0;0] (0;6) 1.5 [0;5] * (0;12) 0 [0;0] (0;2)
Mucus plugging (min; max) 0 [0;0] (0;4) 0 [0;0] (0;0) 0 [0;0] (0;4) 0 [0;0] (0;1)
Atelectasis (min; max) 0 [0;2] (0;5) 0 [0;0] (0;1) 0 [0;1] (0;6) 0 [0;0] (0;1)
Total (min; max) 5[1;6.5] * (0;29) 0 [0;17 (0;6) 3.5[1.5:8.5] * (0;34) 0 [0;17 (0;3)

* Difference between healthy infant and infant with CF at each visit.
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Fig. 2. Global CT scoring in relation to air-trapping scoring in infants with CF.

none of them have included a control population to evaluate the
ability of their scoring to discriminate early infants with CF from
controls.

Interestingly, a recent study observed that only air-trapping
scoring with CTCV at end-expiratory level presented a satisfactory
intra-observer agreement [15]. This particular level is similar to
that of our study using CT during quiet breathing, considering that
in both techniques, expiration is passive. Moreover, with the
constant technical progress of CT, the initial rotation speed of 1 s

previously used to compare CTCV and CT during quiet breathing
in regard to score variability [26] is much higher than the current
0.4 s scan time used in our study. This time reduction may
significantly reduce the negative effects of respiratory motion and
thus optimize the relative differences in density that occur between
normal regions and regions with air trapping, and thus, decrease
the variability of the results. This may explain the accuracy of
airway trapping scoring to discriminate infants with CF from
control infants as young as 10 weeks of age, using CT during quiet
breathing. The discriminating power of CT during quiet breathing
is an important issue to consider. Indeed, although there is no
doubt about the relevance of CTCV as a surrogate outcome in
future clinical trials, its usefulness in the follow-up of infants with
CF is difficult to consider in regard to the cumbersome procedure
necessary for the sedation.

As also previously reported [4,6,7], to provide more consistent
outcomes, this study used one single dedicated observer for scan
scoring. Even if this choice cannot realistically be implemented
for a large clinical practice, we observed good intra-observer
reproducibility, an important factor to be considered in future
clinical applications.

Nevertheless, we are aware that having a single radiologist
reporting the scans is a limitation to our CT data. Although a
second independent report would have been ideal, we were not
able to achieve this. In the future, automated scoring systems
should be developed to standardize the scoring procedure and
minimize issues around inter-observer repeatability.

The quasi-totality of score variability explained by air
trapping in our study clearly demonstrates that CT during quiet
breathing may evaluate only one aspect of CF lung disease,
namely, air trapping.

Fig. 3. Examples of CT images at respectively 10 weeks and 13 months from infants with CF (panels A and B) and control infants (panels C and D). Panel A shows,
in a 10-week old infant with CF, important abnormalities in air trapping with distension and junction of the 3 anterior parts of the lung normally occupied by the
thymus, and presence of atelectasis in the right posterior field of the lung. Panel B shows air trapping with mosaic in the 2 main posterior fields of the lung.
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Indeed, we reported for the first time the presence of air
trapping in infants with CF as young as 10 weeks of age, using
CT during quiet breathing in comparison to a control infant
group. The number of 50% of infants with CF presenting
abnormal airway trapping scores is lower than the 67%
previously found in similarly sedated and intubated infants
with CF at 4 months of age [4]. Even if the younger ages or our
infants with CF may partly explain the difference, we cannot
exclude that our lower value is also related to the weaker
accuracy of CT during quiet breathing to discriminate infants
with CF from control infants in regard to air trapping. Early
bronchiectasis may be more difficult to identify on low lung
volume scans compared to CVCT [9]. Indeed, the detection of
bronchiectasis is known to be volume dependent, as increased
lung volume is associated with increased airway diameter and
the number of airways that become visible.

This weakness should be set off by the fact that only 2.5% of
our control infants at the same age presented an abnormal
air-trapping score, with a score superior or equal to the 97.5%
quantile. At 13 months, 55% of our infants with CF presented
an abnormal air-trapping score, a finding consistent with the
severity of the lung disease process.

In regard to the constant improvement of imaging tech-
niques, which will further reduce the scan time, and, in view of
ethical considerations, reduce the use of sedation to monitor a
lung disease in infants, CT during quiet breathing could be an
alternative, anesthesia-free method to evaluate the presence of
gas trapping in young infants with CF. Although radiation
induced when CT is programmed should remain a constant
concern, the median dose delivered in our study was lower than
in a previous study using CTCV procedures [4]. Indeed, to
exclusively evaluate air trapping, only scan at end of passive
expiration is needed. The dose received by our infants for each
scan corresponds in France on average to 30 days of natural
radiation exposure or 14 chest radiography [27]. Considering
that CT during quiet breathing can only detect air trapping,
the question whether CT offers a better evaluation of air
trapping than chest X-rays should be addressed in further study.
Nevertheless, in regard to our experience, chest X-ray seems less
efficient to detect early presence of air trapping. Indeed, among
our CF infants who only presented at V1 sign of air trapping
attested by geographic foci of reduced density observed with CT
during quiet breathing, chest X-ray, when performed, was always
normal.

Lastly, thanks to continuous technical progress with shorter
exposure, this dose is expected to constantly decrease in the
future. Nevertheless, alternatives without radiation exposure
must be developed, such as multiple breath washout measure-
ments, which are correlated to air trapping [28]. But this test
needs special equipment and skilled personnel devoted to this
technique, not always available in the different institutions,
which are in charge of the follow up of CF infant, which is not
the case with CT, especially if automated scoring systems are
likely to be developed.

Our study presents several limitations. All infants from our
control group had some health issue that required evaluation by
chest CT, and thus they cannot be considered as healthy.

However, none of them presented pulmonary disease, and all
infants with cardio vascular disease or stridor, which might
affect CT, presented a score of air trapping of zero except one
with air trapping scoring at 1.

Obtaining the chest CT during a post-feeding rest period is
probably not practical after infancy, and it seems unlikely that
this approach would be viable in older children. The data could
still be meaningful if they could help the clinician identify
infants at risk of more severe disease. But the usefulness of this
technique in the follow-up of CF infant was outside the scope
of this study. To address this issue, further studies will be
needed to evaluate if chest CT during quiet breathing may
predict lung disease at age 4 or 5. Moreover, correlations with
infant lung function or CTCV score obtained in the same
population are needed. We were unable to address this issue,
considering that the necessary techniques were unavailable at
the time of the study in the various participating institutions.

5. Conclusion

CT during quiet breathing may not represent an overly
promising tool to quantify and monitor the severity of a lung
disease for clinical trial purposes due to its greater inter-
individual variability, and inefficiency to detect bronchiectasis.
However, in this study we showed that this non-invasive
procedure may provide the answer to whether or not air trapping
exists in CF. Indeed, we propose in this study a semi-quantitative
lung disease structural score to determine the presence of air
trapping when the value obtained is equal or superior to 3. CT
during quiet breathing may be useful in clinic for the follow-up of
the early stages of lung disease in infants with CF considering
that an image is better than a long explanation, and evidence of
lung disease may help the clinician win over the parents in
pursuing or intensifying an aggressive clinical management.
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1 | INTRODUCTION

Early Cystic Fibrosis (CF) lung disease is characterized by airway
remodeling and airway obstruction associated with bacterial infections

Abstract

Background: Among the different techniques used to monitor lung disease progression
in infants with CF diagnosed by Newborn screening (NBS), raised volume-rapid
thoracic compression (RVRTC) remains a promising tool. However, the need of
sedation and positive pressure ventilation considerably limits its clinical use. We
recently described a semi-quantitative method to evaluate air trapping by chest
tomography during quite breathing without sedation (CTgb score). This parameter is
the radiological sign of airway obstruction and could be also used for lung disease
follow-up in infants with CF. However, its discriminative power compared with RVRTC
and correlation with lung function parameters are not known.

Objectives: To compare the discriminative powers of the CTgb score and RVRTC
parameters and to determine their correlation during the first year of life of infants with
CF.

Methods: In this multicenter longitudinal study, infants with CF diagnosed by NBS
underwent RVRTC and CT during quite breathing at 10 + 4 weeks (n = 30) and then at
13 + 1 months of age (n = 28).

Results: All RVRTC parameters and the CTqgb score remained stable between
evaluations. The CTgb score showed a higher discriminative power than forced
expiratory volume in 0.5 s (FEVq 5; the main RVRTC parameter) at both visits (66% and
50% of abnormal values vs 30% and 28%, respectively). No correlation was found
between CTgb score and the different RVRTC parameters or the plethysmographic
functional residual capacity, indicating that they evaluate different aspect of CF lung
disease.

and inflammation. The functional result is a reduced forced expiratory
flow, presence of gas trapping, bronchiectasis, and alveolar ventilation
inhomogeneity, which may be reduced by therapeutic intervention.*=>

To this aim, newborn screening (NBS) programs for CF have been
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implemented in many countries during the last decade, based on the
possible long-term benefit of early medical management to delay or
prevent irreversible airway damage that ultimately leads to illness and
death.®™? To optimize CF follow-up in infants, outcome measures are
needed to allow the identification of children who present early
disease abnormalities and who would best benefits from preventive
therapies. Different methods exist to evaluate the early consequence
of airway remodeling in CF. The raised volume rapid thoracoabdominal
compression (RVRTC) technique and plethysmographic lung volume
assessment allow quantifying the functional consequences of airway
obstruction. They are used to quantify, respectively, two hallmark
features of early CF lung disease that are frequently present prior to
symptom onset: (i) the reduction in forced expiratory flow (FEF) and (ii)
the increase in functional residual capacity (FRC), which is an indicator
of hyperinflation in the context of gas trapping.®*! Multiple-breath
inert-gas washout with the measurement of the lung clearance index
(LCI) also is a promising tool to quantify ventilation inhomogeneity, as
an indicator of gas trapping and bronchiectasis.'® Moreover, LCI has
been proposed as clinical endpoint in one study on infants with CF that
showed an improvement of this parameter after daily hypertonic saline
nebulization.?> However, in countries where non-resident gases, such
as sulfur hexafluoride, are prohibited, the only available alternative (ie,
washout of resident gases by breathing 100% oxygen) has important
technical limitations due to the negative effect of 100% oxygen on
infant breathing patterns.

Among the different RVRTC parameters, forced expiratory
volume in 0.5s (FEVqs) is less specific for small airway obstruction
detection compared with forced vital capacity (FVC) or the mean FEF
between 25% and 75% of the FVC (FEF,5.75). However, FEVg s
presents the better discriminative power between infants with CF and

controls0-1¢

and the best responsiveness to therapeutic interven-
tions.? Therefore, FEV 5 is still considered among the main endpoints
for clinical trials in infants with CF, even if it should be used only as a
secondary endpoint, due to the difficulties to obtain reproducible
results and the near-normal values obtained in infants with CF.*”

Controlled-ventilation chest CT (CV-CT) also is a promising
outcome measure for interventional trials in infants with CF.28 It is a
sensitive and efficient method to detect the early presence of airway
remodeling, bronchiectasis and gas trapping.t’~2¢ Moreover, the ratio
of bronchial wall area to lumen area, a lung damage parameter
evaluated by this technique, has been negatively correlated with
FEVq.5.2¢ This emphasizes the consequence on lung function of the
airway remodeling detected by CV-CT. However, CV-CT in infants
requires sedation and positive pressure ventilation to minimize
motion-related artifacts.?”~2? This, like for RVRTC, considerably limits
its routine use in the clinic for CF monitoring in infants.

Therefore, the development of less invasive and less constraining
procedures to evaluate lung disease in infants with CF and to improve
their early follow-up remains a significant challenge. Indeed, clinicians
need objective and quantifiable parameters of lung disease to improve
CF follow-up and management and to identify at early stages infants
with the most severe lung disease. We recently described a

reproducible and efficient semi-quantitative lung disease score to

discriminate patients with CF from healthy controls based only on air
trapping measurement by CT during quite breathing without sedation
(CTgb score).*° Indeed, the other structural changes relevant for CF
lung disease monitoring (ie, increased bronchial wall thickness and
bronchiectasis) are poorly detectable with this method.

As a CTgb score equal or higher than three indicates the presence
of gas trapping, which is one of the feature airway obstruction,*® we
wanted to evaluate whether it could be used for the follow-up of
infants with CF, and to compare its discriminative power with
parameters routinely used in the clinic for monitoring CF lung disease
progression in young children. To this aim, we evaluated the RVRTC
parameters (FEVq 5, FVC, and FEF,5.75), FRC and the CTgb score in a

French cohort of infants with CF at 10 weeks and 13 months of age.

2 | METHODS

2.1 | Study population

Between 2008 and 2013, 39 infants (mean age: 10 + 4 weeks) with CF
diagnosed by NBS and followed in six French CF centers were enrolled
to take part in a recently published study showing that a semi-
quantitative score evaluated with chest CT during quiet breathing
(CTgb score) can be used to follow CF lung disease progression. This
study demonstrated that air trapping explains 90% of CTgb score
variability.3° During this study, some children also underwent RVRTC
testing, which was available only in four of the participant centers.
Only children who underwent both RVRTC and CT assessments
(n=35) were included in the present study. This study was approved
by the Comité de Protection des Personnes Sud-Méditerranée IV and
the French National Agency for Medicines and Health Products Safety
(ANSM). All parents received and signed an informed consent.

All infants underwent NBS (heel prick test for the measurement of
immunoreactive trypsinogen) during the first 48-72 h after birth.
When results were above the 99th percentile, CF transmembrane
conductance regulator (CFTR) gene mutation screening was performed
followed by the sweat chloride test for CF diagnosis confirmation.

Infants born before week 35 of gestation or with a coexisting
heart, lung, metabolic, or neuromuscular disease, or previously
mechanically ventilated were excluded.

Two visits were programmed at 10+4 weeks (V1) and 13+1
months (V2) of age. Infants needed to be free of respiratory illness for
at least 1 week before each visit and to have oxygen saturation values
294% on testing day. At each visit, infants underwent a chest CT during
quiet breathing and a lung function evaluation with the RVRTC

technique.

2.2 | Clinical assessment and follow-up during the
study

During the study, infants with CF were normally treated according to
the French and European standards of care, including bacterial
infection prophylaxis and treatment.?%2 For each infant, CFTR
genotype, family history of lung diseases, antenatal or postnatal
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presence of maternal smoking, and anthropometric data at birth were
reported. At each visit, the history of current and past respiratory
symptoms, prior hospital admissions, respiratory symptoms and clinical
data, available cough swab microbiological results, date of the first
culture positive for Pseudomonas aeruginosa or Staphylococcus aureus,
and use of medications or physiotherapy were noted. Weight, crown-
heel length and body mass index and the standard scores (Z-scores),
adjusted for age and sex, for each measurement based on international

33,34

growth reference data were calculated.

2.3 | Lung function testing

Lung function was evaluated using the RVRTC technique, with the
same apparatus in all four centers (Jaeger MasterScreen™ BabyBody
Pletysmograph; CareFusion, Héchberg, Germany). Measurement were

5 and an

carried out according to international recommendations,®
inflatable jacket was used to rapidly compress the thorax and
abdomen, producing forced expiratory flow volume curves. For this
test, infants were sedated with oral chloral hydrate (75-100 mg/kg)
and monitored by pulse oximetry.

Breathing pattern at rest (breathing frequency (Bf) and tidal
volume (Vt)), functional residual capacity measured by pulmonary
plethysmography (FRCpleth) and tidal rapid thoracic compression
(RTC) were first evaluated according to international guidelines.243”
During the last test, the pressure applied by the inflatable jacket was
progressively increased until a plateau of forced expiratory flow was
obtained, indicating flow limitation. Then, RVRTC measurement was
performed according to international guidelines.*® Repeated synchro-
nized positive pressure inflation breaths were used for lung inflation to
a pressure of 30 cm H,O. After reaching the maximal inflation, rapid
thoracic compression was performed at the “optimal” jacket pressure,
as determined during the tidal RTC maneuvers.3?

The flow volume curves were carefully analyzed. The criteria for
acceptable flow volume curves included acceptable transmission
pressures at airway opening, a rapid rise to peak flow, expiration to
residual volume, absence of glottis closure, and absence of flow
transients. The lung function parameters were: FVC, FEVys5, and
FEF,5.75. Values were extracted from the best curve defined as a
technically acceptable curve with the greatest sum of FVC and FEVq 5.
The maneuver was repeated until obtaining at least another curve with
values 10% lower than those of the best curve.

Particular attention was taken to harmonize the procedure and
quality control in the four centers to reduce result variability. To be
selected, each curved had to meet the control criteria required by the
Standard Operating Procedures (SOPs) of the European Cystic Fibrosis
Society for Clinical Trial Network (ECFS-CTN)Y and was then
validated by the two main investigators (R.G. and S.M.).

2.4 | Chest CT during normal quiet breathing

As previously described,®° just after feeding, the infant was comfort-
ably installed on the back, and proper chest positioning was checked
with a lateral and median laser beam. When the infant showed a quite

;3]

breathing pattern, the radiologist manually triggered image acquisition
during expiration (visually monitored).

All CT examinations were performed by helical CT image
acquisition with 100 kV, tube currents from 80 to 150 mA, 0.4 s of
exposure, scan field of view (SFOV) small, pitch 1.375, and matrix
512 x512.

For each lung, images were analyzed in batches in random order at
x4 magnification and standard lung settings [1450-500], on a soft copy
reporting station. As described in our previous study,?° lung images
were subdivided in six zones (upper, mid, and lower; right and left) that
corresponded to each lobe. The presence of gas trapping, bronchial
wall thickening, and bronchiectasis, or mucus plugging was assessed in
each zone and marked as present or absent. The elements used to
define the presence of bronchiectasis, according to Hansell et al 4
were: internal diameter of the bronchus larger than the diameter of the
adjacent pulmonary artery branch, absence of normal bronchus
tapering or visualization of a bronchus in the lung periphery. The
presence or absence of bronchial wall thickening, mucus plugging, and
atelectasis was assessed subjectively. Air trapping was defined as a
geographic focus of reduced density. Bronchial wall thickening in each
zone was scored as: O (absent) or 1 (present) (maximum score: 6). For
bronchiectasis, the score for each zone was: 0 (absent), 1 (mild
bronchiectasis), or 2 (severe or distal bronchiectasis; bronchial luminal
diameter two times higher than the diameter of the vessel or presence
of bronchiectasis in the distal third of the considered pulmonary lobe)
(maximum score: 12). The extent of mucous plugging, atelectasis and
air trapping was graded by determining the percentage of the affected
area in each zone (absent =0, <50% = 1; >50% = 2; maximum score:
12). The final score was calculated by adding the scores for each zone

(maximum score: 54).

3 | STATISTICAL ANALYSIS

Descriptive data were presented according to data distribution and
sample size. The Z-score values for weight, height, and BMI were
adjusted for age and sex.2* The Intra-class Correlation Criteria (ICC)
were used to assess the reliability of the CT results from two analyses
of the same image performed by the same operator in blind conditions
after a 6-month interval. For CT scoring, the Shapiro-Wilk test did not
confirm the normal distribution of the studied variables. Therefore,
data were presented as medians [first quantile, third quantile] and
between-visit comparisons were done with the Wilcoxon test for
paired samples. CTqgb scores 23 were considered abnormal.°

Lung function results were reported as Z-scores calculated from
the raw lung function parameter values and the recently published
reference equations*! and presented as medians [first quartile and
third quartile] due to the sample size and the non-normal distribution
(Shapiro-Wilk test). Between-visit differences were assessed using the
Wilcoxon test for paired samples. Abnormal lung function was defined
by a Z-score outside the 95th percentiles. The distribution of abnormal
values was assessed using the chi-square test. Changes over time were

modeled using a linear mixed model.
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The Kruskal-Wallis test was used to assess the inter-center
repeatability for FEV, 5, based on the assumption that infants with CF
at V1 were similar.

Multivariable linear regressions were used to investigate whether
the CTgb score and the RVRTC parameters evaluated at V1 could
predict the results obtained at V2, and how they were correlated with
other variables (clinical symptoms, antibiotic treatment and microbio-
logical results). Statistical analyses were performed with R 3.3.2 (R
Foundation for Statistical Computing, Vienna, Austria), and P < 0.05
denoted statistical significance.

4 | RESULTS

4.1 | Infants

For this longitudinal study, 35 infants with CF were included (mean age
at diagnosis 7 +2 weeks). None presented meconium ileus or any
history of respiratory disease before the first visit. The anthropometric
details of these infants are presented in Table 1. Moreover, 48% of
infants were homozygous and 45% heterozygous for the F508del
CFTR mutation; 42% had a positive history of exposure to maternal
smoking during pregnancy or after birth and 23% during pregnancy.
The weight and BMI Z-scores increased significantly between V1 and
V2.

During the study, a cough swab was satisfactorily obtained only in
26 infants at both visits. S. aureus was isolated in 18 infants (69%), and
the first detection occurred before V1 in 10 infants (38%). P. aeruginosa
was isolated in eight infants (30%), and the first detection occurred
before V1 in two infants (7%). All infants were treated according to the
French and European standards of care for CF, including bacterial
infection prophylaxis and treatment,3%*2 and 88% of them received
intravenous antibiotics. Despite the treatment, based on cough swab
cultures, 14 infants (50%) were still infected, intermittently or
chronically, by P. aeruginosa or S. aureus at V2. Viruses were detected
in 10 infants (33%).

4.2 | Lung function

Among the 35 infants with CF, satisfactory RVRTC results were
obtained in 30 at both visits. The main reasons for lung function testing
failure were: insufficient sedation (one infant; 3%), and technically non-
acceptable measurements at the secondary analysis (four infants;
13%). The ventilatory parameters at rest (Bf and Vt) and FRCpleth at
V1 and V2 are presented in Table 1 (raw values and Z-scores). These
three parameters (Z-scores) did not significantly change between
visits.

Similarly, the RVRTC parameters (FEVos, FVC, and FEF,5.75),
expressed as Z-scores,*! remained stable between visits (Table 1 and
Figure 1 for FEV, 5 variations).

FEVo.5 was not significantly different between centers (P = 0.08),
which indicates an acceptable inter-center repeatability for this
RVRTC parameter. As a Z-score lower than -1.64 was considered to
be statistically abnormal (>95th percentiles), 30% of infants had an

TABLE 1 Age, anthropometric characteristics, lung function
parameters, and CTgb score of children with cystic fibrosis at the
first (V1; 10 weeks of age) and second visit (V2; 13 months of age)

Vi V2
N 30 28
Age (months) 11 [9.9, 11.9] 56.29 [54.9, 60.3]*
Weight (kg) 4.7 [4.3,5.4] 9.4 (8.7, 10.0]*
Height (cm) 56 [54.0, 58.1] 75 (72, 771
BMI 15.2 [14.4, 16.1] 17.1 [16.1, 17.5]*
Weight z-score -0.62 [-1.3, 0.1] 0.0 [-0.6, 0.8]*
Height z-score -0.7 [-1.5, 0.3] -0.4 [-1.0, 0.5]
BMI z-score -0.5[-1.1,0.3] 0.2 [-0.2, 0.6]*
Bf (cpm) 41 [37, 46] 32 [29, 36]*
Vt (mL/kg) 9 [8.3, 9.6] 9.7 [9.0, 10.5]*
FRC (mL/kg) 20 [18.6, 22.9] 23.2[19.2, 25.8]
Bf z-score 0.22 [-0.6, 1.1] 0.7 [0.3, 1.7]
Vt z-score -0.4[-1.1,0.2] -0.3[-0.7, 0.4]
FRC z-score 0.6 [0.2, 1.5] 1.1 [0.5, 2.1]
FEVo.5 (mL) 132.0 [121.1, 143.5] 275.0 [254.0, 303.8]*
FVC (mL) 153.0 [138.0, 182.7] 361.5 [309.7, 408.7]*

FEF25_75 (mL/S)

250.0 [196.4, 288.0]

464.0 [395.5, 503.7]*

FEVo.5 z-score -1.1 [-1.7, -0.3] -1.0 [-1.7, -0.2]
FVC z-score -1.1[-1.9,0.2] -0.9 [-1.5, -0.1]
FEF,5.75 z-score -1.72 [-2.76, -0.49] -1.74 [-2.24, -1.08]
CTgb z-score 5.0 [1.0, 6.5] 3.7 [1.4, 8.6]

BMI, body mass index; Vt, tidal volume; Bf, breathing frequency; FRCpleth,
functional residual capacity; FVC, forced vital capacity; FEV, s, forced
expiratory volume in 0.5 sec; FEF,s5.75, mean forced expiratory flow
between 25% and 75% of FVC. Data are presented as medians [first quartile
and third quartile].

*P < 0.05 (comparison between V1 and V2).

abnormal FEV, 5 (the most discriminative RVRTC parameter®?) at V1
and 28% at V2. Multivariate analyses showed that age, sex, weight,
BMI, bacterial colonization, antibiotic treatment, and FEVq 5 Z-score at
V1 were not associated with the FEV, 5 Z-score at V2. The same
negative result was obtained for the FEV, 5 Z-score variation between

visits.

4.3 | CTqb score

Among the 30 infants with satisfactory lung function testing, only 28
underwent a successful CT evaluation at V2. The reasons for CT failure
at V2 were non-attendance (one infant) and constant movement
during the CT scan (one infant). As previously described,®° all CT data
were re-scored after an interval of 6 months in blind by the same
operator and the two scores showed a good concordance (ICC =0.98
[0.97,0.99]). The CTqgb scores were not significantly different between
visits (Table 1 and Figure 1).
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FIGURE 1 FEV,;5 z-score and CTgb score (median, first quartile and third quartile) in infants with cystic fibrosis at 10 weeks (visit 1), and

13 months of age (visit 2); *P < 0.05

In a normal population, CTgb Z-scores higher than three
correspond to a quantile higher than 97.5% (and thus indicate
abnormal presence of air trapping in lungs).%° At V1, 66% of infants had
a CTgb score >3 and 50% at V2.

No correlation was found between FEV, 5 and the CTqgb score at
V1 and V2 (Figure 2), although the CTgb score showed a higher
discriminative power than FEVg 5 (P < 0.01). Similarly, no correlation
was detected between the CTgb score and more specific parameters
of airway obstruction, such as FEF,5.5, FVC, and FRCpleth (P=0.2,
P =0.18, and P = 0.34, respectively).

5 | DISCUSSION

In this study, we evaluated lung disease changes in 30 infants with CF
diagnosed by NBS, at 10 weeks, using two techniques: pulmonary lung
function testing with RVRTC and CT imaging during normal breathing.
Among them, 28 CF infants were similarly evaluated at 13 months of age.
The main result of our study is that the CTgb score at 10 weeks of
age present a higher discriminative power than RVRTC, and
particularly FEVgs, for lung disease in infants with CF (66% of
abnormal CTgb values vs 30% of abnormal FEV, 5 values). However,
we did not find any correlation between these parameters, suggesting
that they measure different pathological processes. Other RVRTC
parameters (FEF,s5.75, FVC, and FRCpleth) are more specific for
peripheral airway obstruction; however, they present lower discrimi-
native power compared with FEVg 5 in infants with CF due to their
higher coefficient of variation.'®*” This could also partly explain the
lack of correlation between these parameters and the CTbp score.
Using CV-CT, Martinez et al?® observed a negative correlation
between the ratio of wall to lumen area and FEV, 5. However, they did
not find any correlation between FEV s and lung density, which should
accurately reflect air trapping, similarly to our CTgb score. Therefore,

our results and this study suggest that FEVys reduction reflects

remodeling of bronchial tree areas that are different from those where
abnormal air trapping is observed by CT. Moreover, the less
discriminative power of the RVRTC technique we observed in very
young infants with CF suggests that FEV s is a less sensitive parameter
of small airway remodeling in comparison with the radiological sign of
air trapping.

We did not observe any between-visit change in RVRTC
parameters. FEVos the main RVRTC parameter expressed as Z-
score,*! was stable, despite the BMlI increase at V2, which is the first
clinical benefit of NBS programs.® This result is in accordance with
recent studies on infants with CF diagnosed by NBS showing minimal
and stable lung function deficit. 1911144142 |n 3greement, the number
of infants with abnormal lung function (FEVo 5 Z-score lower than
-1.64) was low in our study. The lower discriminative power of FEVg 5
in young infants and the technical difficulties have been clearly
identified previously. Indeed, FEV, 5 is only considered as a secondary
endpoint in many clinical trials.**”

In this study, we detected S. aureus or P. aeruginosa infections in
46% of infants with CF at V1, as previously reported with
bronchoalveolar lavage (BAL).** However, we did not find any
correlation between lung function and the presence of airway
pathogens in cough swabs. We did not perform BAL, which is
considered the “gold standard” for microbiological culture.** Previous
studies have shown a link between lower respiratory infections by S.
aureus or P. aeruginosa, evaluated by BAL, and lung function.*® The
absence of correlation between lung function and cough swab results
in our study indicates that induced sputum analysis is less relevant than
BAL for the follow-up of this population. Indeed, although a positive
cough swab is strongly predictive of lower airway infection, a negative
cough swab does not rule out the presence of lower airway
infections.*®

In our study, we observed radiological signs of airway
obstruction in 66% of infants with CF at V1 and in 50% at V2.



GAUTHIER €T AL

1288
12 | e W[ LEY

Visit 1
0 _ € Z-score=1.64
»
o _|
0 1)
0
N
O —
Y~
o
3 v | o
o2
g ol © n
"
O 2 9 v
v
¢©° o 1) a
2 o o ° ) N
o — %bo P o o

FEV, s Z-score

Visit 2
o € Z-score =1.64
S o
Q
®
o
N
)
Qo
96)(\1
)
3w |
gl e :
o n
© = ¢ o 2
o S
oo S
o w
(TR 0 o
o N
o @
o -° o 86° o

3 2 A 0 1 2
FEV, g Z-score

FIGURE 2 Relationship between pulmonary function at 10 weeks (visit 1) and 13 months (visit 2) of age in infants with cystic fibrosis
detected by newborn screening. The upper limits (95th percentiles) of the “normal range” for the FEV, 5 z-score (-1.64) and CTqgb score (3)
are represented by a vertical and horizontal line, respectively. At both visits, infants with normal FEV, 5 z-score and CTgb score are in the
lower right quadrant. Infants with abnormal CTqb score and normal FEV, 5 z-score are in the higher right quadrant, while those with abnormal

FEV(.5 z-score and normal CTgb are in the left lower quadrant.

These results are comparable with those found in sedated and
intubated infants with CF at four months of age,?? and are
significantly higher than those obtained with pulmonary lung
function testing (30% and 28% at V1 and V2, respectively).
Technical progress has decreased considerably the time necessary
for end-expiratory image acquisition. This could explain the good
accuracy of airway trapping scoring with CT during quite breathing
compared with
RVRTC, in infants with CF at 10 weeks of age. Indeed, the shorter

image capture time significantly reduces the respiratory motion

and consequently the better discrimination,

artifacts that can increase the CT score variability.* On the other
hand, due to its greater inter-individual variability and inefficiency
in detecting bronchiectasis, the CT score is not optimal to quantify
and monitor CF lung disease severity for clinical trial purposes.
However, RVRTC is not available in all CF centers because of the
cumbersome procedure necessary for sedation and the technical
challenges to obtain reproducible data. Conversely, CF lung disease
evaluation by CT during quiet breathing without sedation does not
need special equipment and skilled personnel devoted to this
technique. The easy access to CT emphasizes its usefulness in the
follow-up of infants with CF. Nevertheless, the lack of correlation
with FEVq 5 and its higher discriminative power suggest that the air
trapping score, quantified with CT during quiet breathing,
represents remodeling of more peripheral airways than FEVgs. In
agreement with this hypothesis, a previous study in infants with CF
found a relationship between air trapping evaluated by chest CT
under sedation and abnormal ventilation distribution based on the
multiple breath washout technique, which is a peripheral airway

marker.*”

6 | STRENGTHS AND WEAKNESSES

A major weakness of the CTgb method to evaluate air-trapping is that
the volume is not standardized. With CV-CT, air-trapping is evaluated
at end expiration, which may roughly correspond to the volume of our
study, considering that in both techniques, expiration is passive.
Moreover, the initial rotation speed used in our study was 0.4 s, which
is certainly insufficient to standardize the end expiratory level when
acquisition is manually triggered. Nevertheless, the CTgb score is
reproducible and is an efficient tool to discriminate CF from healthy
infants based on air trapping measurement.>° Technical progress,
particularly reduction of the rotation speed and development of
automatic shooting coupled to ventilatory motion, will allow, in the
near future, end-expiratory lung volume standardization with CT
during quiet breathing.

Another limitation of the current study is that we did not include a
healthy control group for lung function testing and CT during quite
breathing. Indeed, the French national ethics committee does not
allow sedation of healthy infants with chloral hydrate for functional or

k’48750

radiological tests because of the potential cancer ris although

the only longitudinal study on this issue did not find any effect.>!
Therefore, we used recent published reference equations derived
from a cohort of 429 healthy infants (4-118 weeks of age)** to express
our RVRTC result as Z-scores and the semi-quantitative structural lung
scoring system we recently validated®° for CT during quite breathing,
to determine the prevalence of abnormal values with both techniques
in infants with CF. Indeed, both can discriminate infants with CF from
healthy controls and this is the first study to compare these two scores

in the same CF population.
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We obtained acceptable RVRTC data for 80% of infants with CF
at both visits during the first year of life. The main reason of failure
was related to technical difficulties (inadequate sedation or not
compliance with the American Thoracic Society/European Respira-
tory Society quality control criteria). Our technical failure rate is in
line with previous studies reporting a success rate between 62% and
96%.1:2:10-12.2643.52-55 Thase values highlight the high technical
skills required to perform RVRTC according to the SOPs to ensure
good quality data collection. The participant centers in our study
underwent harmonization procedures according to the ECFS-CTN
SOPs, and test re-reading by two designated experts (SM and RG)
was performed to retain only technically satisfactory RVRTC tests. In
comparison, we could not obtain an acceptable CTgb score only in
one infant with CF, due to the presence of constant movement.

Finally, although our results emphasize the importance of
evaluating the correlation between CTgb and CV-CT, we could not
address this issue because CV-CT requires sedation, which is not
allowed by our national ethics committee.

7 | CONCLUSION

In this longitudinal study in which pulmonary lung function testing and
CT scan during quite breathing were performed at 10 weeks and
13 months of age, we observed minimal and stable lung disease in
infants with CF. We also show that the CTgb score has a higher
discriminative powers to detect lung abnormalities than FEVgs.
Therefore, due to its lower technical constraints, it is an interesting
tool to help the clinician win over the parents in pursuing or
intensifying an aggressive clinical management of CF. However the
lack of correlation with lung function parameters implies that the CTgb

score and FEV, 5 measure different aspects of CF lung disease.
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RESUMES

Cette thése a pour but de présenter une solution permettant d’identifier et de comparer différents
profils de piégeage aérique chez des patients asthmatiques. L’asthme se décrit comme I’atteinte des
voies aériennes en réponse a une irritation. Les réactions mécaniques associées a cette stimulation
affectent le flux expiratoire en réduisant la lumiere des bronches, et engendrent une chute de la
fonction respiratoire et des symptémes d’asthme. La réduction du flux d’air entraine, lors de
I’expiration, I'apparition de régions d’air piégé non expiré, phénoméne appelé trappage aérien. Le
travail présenté ici a pour but premier de rechercher I'existence de profils de trappage différents, qui
pourraient correspondre a des sensibilités spécifiques différentes de I'arbre bronchique entre patients,
a moins qu’il ne s’agisse que de spécificités anatomiques. Nous avons également cherché a associer
une dimension clinique aux profils de trappage. Pour cela, le travail se base sur des données de
scanners de patients recueillis au cours d’un test de réactivité bronchique, permettant de capturer
I’évolution de l'obstruction des voies respiratoires. Le modeéle statistique mis en place consiste a
comparer le profil normalisé de trappage de chaque patient. Ce profil est issu d’'un parenchyme
pulmonaire segmenté, complété dans un espace aux propriétés mathématiques permettant une
analyse. Dans cet espace, les profils de trappage sont caractérisés par la distribution de leurs proches
voisins. Cela permet d’obtenir pour chaque image une représentation locale de la distribution du
trappage. L'estimateur de cette distribution est normalisé par une distribution théorique sous
condition d’uniformité, permettant une comparaison entre les patients. Pour finir, une classification
en B-splines des profils de distribution normalisée et faite par la méthode non supervisée de Ward,
permettant d’obtenir des profils similaires de trappage. Ces profils sont ensuite comparés aux
observations cliniques.

This thesis presents a solution for comparing and identifying air trapping profiles among asthmatic
patients. Asthma is defined as a narrowing of the airways following irritation. The mechanical reactions
associated with irritation affect the expiratory flow by reducing the bronchial lumen, and thus causing
exacerbation. This air flow reduction leads to the non-evacuation of air from certain regions of the lung
upon expiration, a phenomenon named air trapping. Though triggers are well known, the mechanisms
underlying the irritation are complex and poorly understood, the lung being a complex internal organ.
This work is primarily intended to detect and describe different trapping profiles which correspond to
specific sensitivities of the bronchial tree between patients. We also sought to associate a clinical data
with trapping profiles. This work is based on data from patient scans collected during a bronchial
reactivity test designed to capture the evolution of airway obstruction. The statistical models consists
of comparing trapping profiles in a standardized way. Such profiles are derived by isolating pulmonary
parenchyma on CT images, then generating a data space with mathematical properties enabling
analysis. In this space, trapping profiles are characterized by the distribution of their nearest neighbors.
This makes it possible to obtain for each image a local representation of the trapping distribution. The
estimator of this distribution is standardized by a theoretical uniform distribution, which further
renders between-patient comparisons possible. Finally, a B-spline classification of standardized
distribution profiles using Ward's unsupervised method was performed. These grouped profiles were
then compared to clinical observations.
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