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Partie 1

Introduction

Du fonctionnement de ’appareil respiratoire

Inspiration...
Expiration...

La respiration est un processus dynamique, répétitif et primitif, commun a tous les
mammiferes. Elle est finement controlée, de maniere principalement involontaire, par le
systéme nerveux autonome, au sein du tronc cérébral (Vassilakopoulos 2012). L’amplitude
et la fréquence de la respiration sont adaptées en fonction de la valeur de la pression partielle
artérielle en dioxyde de carbone (PaCO.) et en dioxygene (PaO,) (Hazari et Farraj 2015).
C’est une fonction essentielle de I'organisme, qui permet en un méme processus d’assurer un
apport constant et suffisant en dioxygene (O.) aux cellules et I’élimination du dioxyde de
carbone (CO,) issu du métabolisme cellulaire (Marieb et Keller 2017). Pour ce faire, le
systeme respiratoire est couplé au systeme cardiovasculaire, qui se charge du transport des gaz

dans le sang, sous forme libre ou lié.
1. Anatomie

Le systéme respiratoire se découpe en deux grands sous-ensembles (Marieb et Keller 2017;

Palange et Rohde 2019) (Figure 1) :

Les voies aériennes supérieures (VAS), composées de nombreuses structures
anatomiques telles que les cavités nasale et buccale qui s’abouchent sur le pharynx, le
larynx et la partie proximale de la trachée. Les VAS sont extrathoraciques (ET) et
assurent l'’humidification et le réchauffement de lair inspiré. Elles sont aussi

impliquées dans la phonation, par le biais des cordes vocales, sises dans le larynx.

Les voies aériennes inférieures (VAI) sont intrathoraciques (IT). Elles se composent de
la partie distale de la trachée, de la caréne, de 'arbre bronchique et du parenchyme
pulmonaire. Par nécessité mobiles, ces structures sont encloses au sein des deux

feuillets pleuraux, qui assurent la fixation sur la paroi thoracique par le biais d’'un
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feuillet pariétal, tandis que le feuillet viscéral est adhérent aux structures. L’espace
entre les deux feuillets de la plévre est un espace virtuel, lequel contient un liquide
lubrifiant permettant le glissement d’un feuillet par rapport a 'autre. L’étre humain,
comme les autres mammiferes, possede deux poumons, sis dans la cage thoracique et
séparés I'un de lautre par le médiastin, qui accueille, entre autres, les structures

cardiovasculaires. Les poumons sont posés sur le diaphragme.

VAS

Nasal cavity ol
ral cavity

Nostril Pharynx

Larynx

Trachea VAI
Left main
Right main (primary)
(primary) bronchus
bronchus feifiong
Right lung
Diaphragm

Figure 1 - Représentation schématique de l'appareil respiratoire humain, d'apres (Marieb et Keller 2017). Encadré
bleu : voies aériennes supérieures (VAS). Encadré vert : voies aériennes inférieures (VAI). ET : extrathoracique.

IT : intrathoracique.

Au cours du développement humain, I'implication des VAS dans la respiration pulmonaire est
constante des la naissance et la ligature du cordon ombilical. Chez le nouveau-né et jusqu’a 4
mois environ, la respiration est exclusivement nasale du fait de I'utilisation prioritaire de la
cavité buccale pour I'alimentation (Palange et Rohde 2019). Entre 4 mois et un an de vie,
la respiration est naso-buccale, avant de devenir nasale majoritaire. En effet, 'étre humain
aprés un an présente une respiration buccale facultative, principalement utilisée lors d’'un

effort physique ou lors d'une majoration des besoins ventilatoires (West et Luks 2015). Ce
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point est particulierement important lors du développement d’études centrées sur I’appareil
respiratoire, du fait de la capacité de filtration de la cavité nasale. En effet, cette derniere se
compose d’un épithélium recouvert de mucus en charge de ’humidification de I’air mais aussi
de la capture de tout corps étranger. La composition du mucus, I’activité enzymatique et la
présence de cellules ciliées ont pour but d’inactiver et de transporter des substances exogenes
jusqu’au carrefour aéro-digestif et, in fine, dans l'estomac ou l’environnement physico-

chimique se chargera de la destruction de ces substances exogenes (Marieb et Keller 2017).

Hormis cette décomposition anatomique et régionale des voies aériennes, une catégorisation
fonctionnelle peut étre mise en place entre des zones de conduction et des zones de ventilation.
Les zones de conduction représentent toutes les structures anatomiques permettant de
convoyer l'air de ’environnement jusqu’aux zones de ventilation. Ainsi, la totalité des VAS et

les VAI, jusqu’aux bronchioles terminales, appartiennent a ces zones conductrices (Figure 2).

Bronchioles Bronchi
A A
" T =
Yob : Small intrasegmental bronchi | Large intrasegmental bronchi | Segmental
obule | (about 15 generations) I (about 5 generations) I bronchus
A
! I I
| | | | c ! I o)
I Alveolar | | i No further 1 I }P > o
: sacs and ! ; | : cartilages | .| / s a8
| alveoli Respiratory | 1 T L 2 R \
bronchioles : = \\ ‘.'. N = (‘ (’ 1
¢y (3-8 orders) | ¢ &l N/

P
1

22 B
x - ret | N
“1 Terminal s
. I bronchiole Cartilages .
! | become sparser Cartilages
Y e ¢ . (mostly at
Subdivisions of intrapulmonary airways ">

points of
branching)

Acinus

Figure 2 - Représentation schématique des subdivision de l'arbre trachéo-bronchique, modifié d'apres (Netter

2014).

Ces zones de conduction se composent, donc, de structures relativement rigides composées de
cartilages et de tissus fibreux plus ou moins élastiques. Parmi ces structures, on retrouve en
premier lieu la trachée, composée de sections cartilagineuses en forme d’arc de cercle sur le
versant antérieur, tandis que le versant postérieur est composé de tissus élastiques en regard
de I',esophage. Au centre du thorax, dans le médiastin, la trachée donne naissance aux
bronches souches droite et gauche en formant la caréne (Figure 3). Les bronches se
segmentent, ensuite, en différentes générations de section toujours décroissante. Au cours de
cette segmentation, on observe une transformation des voies aériennes avec une diminution
de la quantité de cartilage et une augmentation de la quantité de structures musculaires lisses.
Au niveau des bronches terminales, il n’y a plus de cartilage (Marieb et Keller 2017) (Figure

2).

Apres les bronches terminales se trouvent les zones de ventilation, qui sont en charge des

échanges gazeux entre le sang et l'air inspiré. Elles sont composées des bronchioles
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respiratoires et d'une multitude d’acinus, qui est I'unité fonctionnelle de 'appareil respiratoire
(Netter 2014; Marieb et Hoehn 2016; Marieb et Keller 2017). Un acinus se compose
de bronchioles respiratoires et d'une multitude d’alvéoles pulmonaires groupées en sacs
alvéolaires (Netter 2014; Marieb et Keller 2017) (Figure 4). C'est au niveau des alvéoles
que les échanges gazeux entre 'air inspiré et le sang sont mis en place. De forme relativement
sphérique et d'un diameétre d’un tiers de millimeétres, les alvéoles permettent une augmentation
de la surface d’échange jusqu’a des valeurs comprises entre 50 et 100 m2, en fonction de la
taille de I'individu (West et Luks 2015; Marieb et Keller 2017). Pour maximiser les
échanges gazeux, le lit vasculaire pulmonaire débute au niveau des artéres pulmonaires qui se
décomposent en une myriade de capillaires qui viennent englober les alvéoles. Ces plexus
capillaires se regroupent, ensuite, pour former les veines pulmonaires qui s’abouchent dans le

ceeur gauche (Netter 2014; Marieb et Keller 2017) (Figure 6).

Thyroid cartilage

Median cricothyroid
ligament ———

Cricoid cartilage —

Conneclive tissue

sheath {visceral layer
of pretracheal fascia)
(cut away)
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ligaments.

Tracheal cartilages
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of elastic fibers

Superior lobar
(eparterial)
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1
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bronchus
To 7
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lobe |
|
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o Lingular bronchus >~ superior
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\ 42 : \) A lingula
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o X
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Intrapulmonary Extrapulmonary

Figure 3 - Représentation schématique de Uarbre trachéo-bronchique humain, modifié d'apres (Netter 2014).
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Les zones de conduction, comme leur nom l'indique, n’interviennent pas dans les échanges
gazeux, du fait de leur structure cartilagineuse et de I’'absence d’alvéole pulmonaire. De fait,
elles représentent un espace mort anatomique du tractus respiratoire, d'un volume d’environ
150 mL au repos (West et Luks 2015; Marieb et Keller 2017; Intagliata et al. 2019).
En prenant comme référence un modele idéalisé de I’arbre trachéo-bronchique de Weibel, les
zones conductrices s’étendent de la trachée a la 16¢ génération des voies aériennes, avant de
donner naissance aux bronchioles terminales. Au cours de ces bifurcations, la surface des voies
aériennes conductrices reste relativement constante. Dés lors que 'on passe la 16¢ génération,
et que l'on atteint les zones d’échange gazeux, la surface disponible augmente de maniere
exponentielle jusqu’aux alvéoles (Figure 5). Cette augmentation rapide de la surface d’échange
disponible a pour effet de diminuer le débit des gaz inspiré, afin qu’au niveau alvéolaire la

diffusion soit le mode majoritaire de ventilation (West et Luks 2015).

Terminal
bronchiole

Smooth muscle t{ N;ﬂf;
"3/

Elastic fibers

Alveolus

1st order Respiratory
bronchioles

2nd order (alveoli
appear

3rd order at this level )

Alveolar ducts

Alveolar sac

Alveoli

Acinus

(part <
of lung
supplied by
terminal
bronchiole)

Alveolar pores

7
Opening of alveolar duct
(of Kohn)

Structure of intrapulmonary airways

Figure 4 - Représentation schématique de l'anatomie structurelle d'un acinus, d’aprés (Netter 2014).
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Figure 5 - Diagramme de la surface pulmonaire disponible en fonction de la génération des voies aériennes,

d'apres (West et Luks 2015).

Bronehiole terminale
Artere bronchigue

Veine pulmonaire

Capillaires alvéolaires

Capillaires pleuraux et subpleuraux

Figure 6 - Représentation schématique de la vascularisation des alvéoles pulmonaires, d'apreés (Netter 2014).
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Figure 7 - Représentation schématique de la segmentation pulmonaire en vue antérieure, d'apres (Netter 2014).

Chez I'étre humain, les poumons se composent de 5 lobes : 3 lobes dans le poumon droit
(supérieur, moyen et inférieur) et 2 lobes (inférieur et supérieur) dans le poumon gauche du
fait de 'encombrement généré par les structures cardiaques (Figure 7). Chaque lobe présente
une segmentation propre définie par 'orientation des bronches segmentaires naissant des

bronches souches gauches et droites (Figure 7).

In fine, 'appareil respiratoire est concu pour optimiser les échanges gazeux entre le sang et
lair inspiré, qui ont lieu au cceur des poumons, dans les alvéoles pulmonaires par le biais de la

barriere alvéolo-capillaire.

2. Physiologie

L’air inspiré termine son voyage dans les alvéoles pulmonaires mais il est conditionné, des son
entrée dans le tractus respiratoire, par les VAS. Si on prend 'exemple d’un étre humain adulte,
lors de I'inspiration au repos, 'air entre dans 'organisme par les fosses nasales. L’anatomie de
cette région permet la création d’un flux d’air turbulent qui induit un brassage de I'air. En effet,
les fosses nasales se composent de 3 cornets (inférieur, moyen et supérieur) qui augmentent la
surface de contact avec la muqueuse nasale (Figure 8). L’augmentation de la surface de contact
est nécessaire pour la mise en place de la triple fonction de la cavité nasale : le réchauffement,

I’humidification et la filtration de I'air inspiré (Harkema 2015; Marieb et Keller 2017).
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Cela est permis par la composition de la muqueuse respiratoire, un épithélium pseudo-
stratifié, prismatique, et par une tres forte vascularisation. Un autre élément clé est la présence
d’'un mucus épais et aqueux sécrété par des cellules caliciformes, qui humidifie I'air et piege les
corps étrangers s’y déposant (ainsi que les gaz et vapeurs hydrophiles) (Harkema 2015;
Nadel 2016; Marieb et Keller 2017) (Figure 9). En atteignant la trachée, I'air est réchauffé
autour de 33 a 35°C et son humidité relative est supérieure a 95%. En outre, il est aussi filtré
des plus grosses particules qu’il convoyait. Ces derniéres sont transférées jusqu’a I’cesophage

par 'ascenseur muco-ciliaire, puis par la déglutition (Marieb et Keller 2017).
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Figure 8 - Représentation schématique des fosses nasales, d'apres (Netter 2014).

La muqueuse respiratoire, qui débute dans les cavités nasales et s’étend jusqu’a la fin des zones
de conduction, est pratiquement inchangée dans les différentes structures de I’appareil

respiratoire (Figure 9) (Marieb et Hoehn 2016).

Des modifications de I’épithélium apparaissent au niveau des bronchioles, ot il perd son aspect
prismatique et devient cubique, avec une disparition des cellules basales. La présence de
cellules ciliées persiste jusqu’aux bronchioles respiratoires. Par la présence de cette structure
histologique jusque dans les parties les plus périphériques, I'organisme est a méme d’éliminer
des particules qui se seraient déposées profondément dans les poumons. Toutefois, il est
important de noter que leur quantité relative est plus importante dans les structures centrales
que dans les structures périphériques (Kaminsky 2011; Marieb et Hoehn 2016;
O’Riordan et Smaldone 2016). A l'inverse des cellules ciliées et caliciformes, la proportion

en cellules musculaires lisses s’accroit vers la périphérie (Marieb et Hoehn 2016).
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Figure 9 - Représentation schématique de l'épithélium respiratoire au niveau trachéal, d'aprés (Kaminsky 2011).

Dans les zones de ventilation, représentées par quelques 300 a 500 millions d’alvéoles, les
structures histologiques forment la barriere alvéolo-capillaire (Figure 10). Les alvéoles sont
composées, structurellement, de cellules de type I, auxquelles s’adjoignent des cellules de type
IT en charge de la sécrétion de surfactant (Kaminsky 2011; Marieb et Hoehn 2016). Ce

dernier est un mélange de phospholipides et de protéines, qui tapisse la paroi des alvéoles (

Tableau 1). Il réduit la tension de surface alvéolaire et permet, ainsi, de réduire le travail
respiratoire nécessaire tout en évitant le collapsus des alvéoles (Mason et Dobbs 2016;

Alcorn 2017; Koval et Sidhaye 2017).

Red blood cell

Nucleus of type |
alveolar cell

Alveolar pores

Macrophage
Endothelial cell nucleus

€ Alveolar epithelium
S Respiratory Fused basement membranes
N\ membrane of alveolar epithelium and
capillary endothelium

Capillary endothelium

Alveoli (gas-filled Red blood cell  Type Il alveolarcell ~ Type |
air spaces) in capillary (secretes surfactant)  alveolar cell

Figure 10 - Illustration d'une alvéole et de la barriere alvéolo-capillaire, d'apres (Marieb et Hoehn 2016).

Page 24 sur 273



Au sein des alvéoles, on trouve aussi des macrophages alvéolaires, qui sont en charge de
I’élimination des déchets (Figure 10). Epaisse de quelques centaines de nanometres, la barriere
alvéolo-capillaire permet la libre diffusion des gaz d'un compartiment a ’autre suivant la loi de
Fick. La diffusion est facilitée par le nombre et le diametre des capillaires, qui ne permet le
passage que d’'un globule rouge apres 'autre en regard de I'alvéole (Kaminsky 2011; Marieb
et Hoehn 2016). L’équilibre des pressions au sein des alvéoles est permis par I'existence de
pores inter-alvéolaires, qui peuvent aussi étre des routes alternatives en cas de collapsus

bronchiques (Marieb et Hoehn 2016).

Tableau 1 - Composition du surfactant humain, d'aprés (Mason et Dobbs 2016; Alcorn 2017).

Composant Proportion dans le surfactant
Phosphatidylcholine o
(sous forme saturée et non saturée) 64,85%
Phosphatidylglycérol 9,85%
Phosphatidylinositol 3,32%
Phospholipides 85%
Phosphatidyléthanolamine 2,81%
Sphingomyéline 1,28%
Autres 2.80%
Lipides neutres (cholestérol et acides gras) 5%
SP-A ++++
SP-B +
10%
Protéines SP-C + Composmon exacte
inconnue,
composition relative
en masse
SP-D ++
Autres
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In fine, la respiration repose sur un couplage entre perfusion et ventilation, qui permet un
échange quasi-instantané entre les gaz inspirés et les gaz sanguins (Kaminsky 2011; West
et Luks 2015; Marieb et Hoehn 2016) (Figure 11). Toutefois, les échanges gazeux sont
subordonnés a la mécanique ventilatoire, qui permet la mobilisation de l'air et, donc, la

réalisation des cycles respiratoires.

Inspired air: Alveoli of lungs:
Po, 160 mm Hg Po, 104 mm Hg
Pco, 0.3 mm Hg Pco, 40 mm Hg
External
respiration
Pulmonary ——— Pulmonary
arteries veins (Po,
100 mm Hg)

0, Co, 0, CO,
Blood leaving E‘llc:;g::'ving
tissues and g
entering lungs: :ante“lr:ng et:.sue
Po, 40 mm Hg Poz s n'1m Hg
Pco, 45 mm Hg Pes, 40 mm Hg

O, CO,

Systemic Systemic
veins arteries
Internal
respiration

Figure 11 - Représentation des échanges gazeux au niveau de la paroi alvéolo-capillaires, d'aprés (Marieb et

Hoehn 2016). Po- : pression partielle en dioxygéne. Pco- : pression partielle en dioxyde de carbone.

3. Mécanique respiratoire

La respiration pulmonaire, pour permettre les échanges gazeux entre l'air inspiré et le sang,

nécessite la mobilisation de gaz de ’environnement jusqu’aux zones alvéolaires. La mise en
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mouvement de ces volumes est permise par la contraction et la relaxation des muscles
respiratoires, qui sont subdivisés en muscles inspiratoires et expiratoires. Il est important de
noter qu’il existe des muscles principaux qui sont utilisés de maniere constante et des muscles
accessoires qui ont pour role de fournir un effort respiratoire supplémentaire dans des cas
particuliers tels que I’exercice physique ou la détresse respiratoire aigué (Kaminsky 2011;
Marieb et Hoehn 2016) (Figure 12).

Muscles Muscles
of inspiration of expiration

Accessory

Sterno-
cleidomastoid
(elevates
sternum)

Scalenes
Anterior
Middle
Posterior:

(elevate

and fix

upper ribs)

<\ Pl

B

— ' ,ng;. v
(U~ g5

/
/\

\\\ i
4
M\ Wil
[ \N\J/M

Figure 12 - Représentation schématique des muscles inspiratoires et expiratoires, d'aprés (Kaminsky 2011).
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Ainsi, la respiration est une séquence réguliere et adaptable aux besoins physiologiques,
particuliérement a la PaCO, et la PaO.,. Cette adaptation de la respiration se fait d’'un cycle
respiratoire a l'autre, afin de permettre une oxygénation optimale des différents tissus de

lorganisme (Hazari et Farraj 2015).

Un cycle respiratoire se compose d’'une inspiration et d’'une expiration. Ces deux actions,
proprement antagonistes, sont réalisées par une séquence de contraction et de relaxation selon
un schéma souffrant de peu de modifications d’'un cycle a 'autre (Kaminsky 2011; Marieb

et Hoehn 2016) (Figure 13).

Changes in anterior-posterior and Changes in lateral dimensions

Sequence of events superior-inferior dimensions (superior view)

@ Inspiratory muscles contract
(diaphragm descends; rib cage
rises). ay

@ Thoracic cavity volume
increases.

Ribs are
B elevated and
- stemum flares
‘) as external

intercostals
contract. - N
.ag @ Lungs are stretched; f 3 \
e intrapulmonary volume increases. S
A " !- External -’
2 l | intercostals [
- ) \ contract. Y
@ Intrapulmonary pressure 7 i &
drops (to =1 mm Hg). \ g
@ Air (gases) flows into lungs Diaphragm moves
down its pressure gradient until inferiorly during
intrapulmonary pressure is 0 contraction.
(equal to atmospheric pressure).
Inspiratory muscles relax T
(diaphragm rises; rib cage p
descends due to recoil of costal
cartilages).
Ribs and
sternum are ’
@ Thoracic cavity volume depressed as | N T 3
decreases. external | . @ R I
intercostals | ,/ ,\ (/_\ N |
§ relax. : / \ Y\ :
E @ Elastic lungs recoil passively; : | :
s intrapulmonary volume 4 \ External 4=
] decreases. 4 | intercostals l
N relax. /A
| \ y I
| O\ £ |
: I ™ D |
@ Intrapulmonary pressure rises | = B = |
| |

(to +1 mm Hg).

X

Diaphragm
@ Air (gases) flows out of lungs manSS
down its pressure gradient superiorly
until intrapulmonary pressure is 0. as it relaxes.

Figure 13 - Représentation schématique des modifications anatomiques lors d'un cycle respiratoire, d'aprés
(Marieb et Hoehn 2016).

Le cycle respiratoire débute par une inspiration, c’est-a-dire par la contraction des muscles

inspiratoires. La votte diaphragmatique se mobilise vers 'abdomen, tandis que la cage
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thoracique s’éleve. De fait, le volume thoracique s’accroit et, donc, celui des poumons
augmente aussi, car ces derniers y sont reliés par la plévre. Cette augmentation de volume
induit une diminution de la pression intrapulmonaire, qui n’est plus égale a la pression
atmosphérique. L’air est, ainsi, inspiré au niveau naso-buccal jusqu’a 1’équilibration des
pressions. L’expiration se met alors en place. Les muscles inspiratoires se relachent, ce qui
réduit le volume de la cage thoracique. Les propriétés élastiques du poumon permettent une
reprise passive de sa forme initiale. Ce faisant, le volume pulmonaire diminue et la pression y
augmente, devenant supérieure a la pression atmosphérique. L’air est, ainsi, expiré jusqu’a
équilibration des pressions. Ensuite, un nouveau cycle se déclenche (Kaminsky 2011; West
et Luks 2015; Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016; Powell et al. 2016)

(Figure 13).

La ventilation, au repos, est qualifiée de « passive », car elle repose sur ’équilibration de la
pression intrapulmonaire avec la pression atmosphérique Bien que la phase inspiratoire du
cycle nécessite un travail musculaire, 'expiration est completement passive. Chez ’adulte sain,
au repos, on observe en moyenne 15 cycles respiratoires par minute, qui mobilisent a chaque
cycle un volume courant (VC) d’approximativement 500 mL. Ce qui génére une ventilation-
minute (VM) de 7,5 L/min d’air. En considérant le volume mort anatomique des zones de
conduction, on observe un VC alvéolaire de 350 mL, correspondant a une ventilation alvéolaire
de 5,25 L/min. Cette ventilation alvéolaire se compose d’'un mélange de gaz « frais » inspirés
et de gaz résiduels des cycles respiratoires précédents. Ainsi, ces gaz alvéolaires frais
représentent un volume approximatif de 3L. (Kaminsky 2011; West et Luks 2015;
Marieb et Hoehn 2016) (Figure 15). Il est important de noter que ces volumes sont
théoriques, calculés a partir d’abaques et de tables de conversion. Ainsi, de grandes variations

interindividuelles sont observables.

Balloon Tube

Figure 14 - Représentation du modeéle pulmonaire mono-alvéolaire, d'aprés (Henderson et al. 2016). Py :
pression transmembranaire. | : longueur du tube (représentant les voies aériennes de conduction). r : rayon

interne du tube.
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Fréquence respiratoire

15/min
Volume courant— | — Ventilation minute
500 mL 7500 mL/min
Espace mort anatomique Volume courant effectif
150 mL 350 mL
Ventilation alvéolaire
Ivéol " 5250 mL/min
Gaz alvéolaires frais
\

3000 mL

i

Vo}ume capillaire f \T Fl\ix sanguin
pulmonaire pulmonaire
70 mL f / \ \ 5000 mL

Figure 15 - Schéma des volumes et débit pulmonaires, modifié d'aprés (West et Luks 2015).

La mécanique respiratoire s’intéresse a tous les phénomenes physiques et biologiques
permettant le transport de l'air inspiré des cavités buccale et nasale jusqu’aux alvéoles
pulmonaires et le transport de I'air expiré selon le trajet inverse. Le modele communément
admis pour décrire et étudier ces phénomeénes est un modele linéaire mono-alvéolaire. Les gaz
s’y écoulent dans un tube dont la résistance est assimilée a la résistance (R) générées par les
voies aériennes de conduction, tandis que les poumons sont assimilés a une alvéole élastique
dont I’élastance (E), c’est-a-dire la capacité a reprendre sa forme initiale aprés une
déformation, est I'inverse de la compliance thoraco-pulmonaire (C) (West et Luks 2015;
Henderson et al. 2016).

MPpy =
TM_C

Equation 1 - Détermination de la pression transmembranaire dans le modéle mono-alvéolaire, d'aprés
(Henderson et al. 2016). APty : variation de la pression transmembranaire. AV : variation de volume lors d'un

cycle respiratoire. C : compliance thoraco-pulmonaire.

APyype = Qu X R

Equation 2 - Détermination de la différence de pression de part des autres des zones de conduction dans le modéle
mono-alvéolaire, d'apres (Henderson et al. 2016). Qv : débit inspiratoire correspondant au volume d’air inspiré
rapporté au temps inspiratoire. APupe : variation de pression entre Lorifice proximal et Uorifice distal du tube
modélisant les zones de conduction des voies aériennes. R : résistances du tube modélisant les zones de conduction

des voies aériennes.
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Le modele pulmonaire mono-alvéolaire a permis d’expliciter que la pression
transmembranaire (PTM) s’explique par le rapport d’'une variation de volume sur la
compliance pulmonaire, qui correspond a la résistance du poumon a la déformation

(Equation 1 et

Figure 14). En modifiant 'Equation 1, on comprend aisément que la variation du volume
pulmonaire est subordonnée a la différence de pression appliquée par les muscles inspiratoires
et ala compliance du poumon, cette derniere étant relativement constante chez I'individu sain.
Ainsi, le seul travail musculaire est en charge de la ventilation. Toutefois, lors de I'inspiration,
la variation de pression induite ne génére pas un volume mais un débit inspiratoire. Ce débit
est sous la contrainte des résistances des voies aériennes et de la différence de pression de part

et d’autre des zones de conduction (Henderson et al. 2016) (Equation 2).

B Atmospheric pressure (P, )
0 mm Hg (760 mm Hg)

( \ Thoracic wall -

3 Pao
)
'l / f *“:I

f/- e A\ Pbs

Parietal pleura

Visceral pleura
Pleural cavity

Transpulmonary
pressure

4 mm Hg

(the difference
between 0 mm Hg
and —4 mm Hg)

|
|
| { / ' | Intrapleural
| | pressure (P; )

| i 1| | (756 mm Hg)
I‘I \m; , Ppl Lung

[ A | || Diaphragm
| f i
| | 1 Intrapulmonary
{ / l. I 1 Pab pressure (P,,)

0 mm Hg
(760 mm Hag)

Figure 16 - Représentation schématique de la localisation des différentes pressions impliquées dans le
fonctionnement de l'appareil respiratoire, modifié d'apres (Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016). A :
localisation des différentes pressions appliquées sur Uappareil respiratoire. Pao : pression au niveau des cavités
buccale et/ou nasales. Pps: pression a la surface du corps. Paw : pression alvéolaire. Py : pression pleurale. Pab :

pression abdominale. B : représentation des différentes pressions appliquées directement sur les poumons.

Chezl'individu sain au repos, la pression au niveau des cavités buccale et nasales (P,,) est égale
a la pression atmosphérique (Pam), de méme que la pression a la surface du corps (Pys). Il en
va de méme pour la pression alvéolaire (P,) en fin d’inspiration et d’expiration. La pression
pleurale est strictement inférieure a la P,m, ce qui permet d’éviter les collapsus respiratoires
par le maintien d’une pression transpulmonaire (Py,) positive (Figure 17). La pression
abdominale (P.,) évolue de maniere inversement proportionnelle a la Py, (West et Luks

2015; Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016).
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Figure 17 - Evolution des pressions intrapulmonaire/alvéolaire et de la pression pleurale au cours de la

respiration, d'aprés (Henderson et al. 2016).

Ainsi, pour permettre I'entrée d’'un volume donné dans le systéme, les muscles inspiratoires
doivent étre a méme de générer une différence de pression suffisante pour outrepasser la
compliance du poumon mais aussi les résistances générées par les zones de conduction. De
fait, la respiration pulmonaire est subordonnée a la génération et au controle d'un débit
ventilatoire, représenté par la ventilation-minute (VM). (West et Luks 2015). Elle est

calculée par I’équation suivante :

VM =VT X FR

Equation 3 - Détermination de la ventilation-minute, d'aprés (West et Luks 2015). VM : ventilation-minute. VC :

volume courant. FR : fréquence respiratoire.

La VM conditionne fortement certains volumes respiratoires mais reste sans effet sur d’autres.
En effet, les poumons sont des organes dynamiques et élastiques qui disposent d’une réserve
fonctionnelle relativement importante, qui permet de maintenir une oxygénation suffisante

lorsque certaines régions pulmonaires sont lésées (West et Luks 2017).

Les volumes et capacités pulmonaires peuvent étre étudiés par spirométrie pour certains,
tandis que d’autres nécessitent le recours a une pléthysmographie. La spirométrie consiste en
I'étude « simple » de certains volumes et capacités respiratoires, qui sont mesurés en

demandant au patient de réaliser certains exercices respiratoires. La pléthysmographie est une
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spirométrie au cours de laquelle le patient est assis dans une cabine étanche, ot les variations
de pressions générées par la respiration du patient sont enregistrées, permettant la
détermination de tous les volumes et capacités pulmonaires. Les différents volumes et
capacités respiratoires sont illustrés dans la Figure 18 et définis dans le Tableau 2 (West et

Luks 2015; Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016).

4 volumes 4 capacités
. . . . A
6 Effort inspiratoire maximal _ ~ N 8 \
ﬂ 3\ M A A
S5k
Volume
> de réserve .
inspiratoire papgmte .
inspiratoire
4=
Capacité
vitale
b mf . Tt . Tk . T Volume Capacité
courant ’> pulmonaire
< totale

Niveau expiratoire

Volume (L)
L
|
%
| |

terminal au repos Volume
2 de réserve
B expiratoire
Capacité
—_—_——— —_———_—————_—————'< I>résiduelle/
: Effort expiratoire maximal fonctionnelle
Volume
>’ résiduel
L F S s

Figure 18 - Volumes et capacités pulmonaires, modifié d'aprés (Kaminsky 2011).
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Tableau 2 - Définition des volumes et capacités pulmonaires, d'aprés (Marieb et Hoehn 2016). Les valeurs

moyennes sont données selon les abaques correspondants a un adulte sain de 75 kg de poids corporel.

Valeurs .
moyennes Définition Equation
(mL)
e e o (7S i Quantité d’air 1qha1e_ ou exhalé a
chaque cycle respiratoire au repos
Volume de réserve Quantité d’air inspiré de maniére
S 3100 P N ST
inspiratoire (VRI) forcée apres une inspiration normale
Volumes N/A
Volume de réserve Quantité d’air expiré de maniére
S 1200 p N -
expiratoire (VRE) forcée apres une expiration normale
Volume résiduel (VR) 1200 Quz}ntlt'e dalr’ restante aprés une
expiration forcée
Capacité  pulmonaire Quantité maximale d’air contenu CPT
totgle (CP’II‘)) 6000 dans les poumons apres un effort =VC +VRI
inspiratoire maximal +VRE + VR
Quantité maximale d’air pouvant cv
Capacité vitale (CV) 4800 étre expirée avec un effort =VC +VRI
inspiratoire maximal + VRE
Capacités
Capacité inspiratoire 3600 Qua\ntlte maxgna!e d’air inspirable Cl=VC +VRI
(CD apres une inspiration normale
Capacité Volume d’air restant dans les
fonctionnelle 2400 poumons apres une expiration | CFR =VRE + VR
résiduelle (CFR) normale

Les volumes et capacités pulmonaires définis ci-dessus sont, comme précédemment explicité,

dépendant de 'effort inspiratoire réalisé mais aussi de la compliance thoraco-pulmonaire et

des résistances des zones de conduction des voies aériennes. La compliance thoraco-

pulmonaire est définie comme étant le volume d’air, entrant dans le modéle pulmonaire mono-

alvéolaire, nécessaire pour augmenter la pression transmembranaire d'une unité de pression.

Chez l'adulte sain, la compliance est comprise entre 150 et 200 mL/cmH20 (Spahija et

Grassino 1996; West et Luks 2015). En modifiant I'’Equation 1, on obtient donc '’équation

suivante :
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AV

C=—
AP

Equation 4 - Formule de la compliance, d'aprés (West et Luks 2015).

Les résistances des voies aériennes sont définies comme étant la variation de pression entre la
pression proximale et la pression distales des zones de conduction rapportée au débit d’air

appliqué. En modifiant 'Equation 2, on obtient :

R_Apzpatm_Palv_ 8nl

o o wrt

Equation 5 - Formule des résistances des voies aérienne, d'aprés (Kaminsky 2011; West et Luks 2015). AP :
variation de pression. Qv : débit ventilatoire (Prr*/8nl). n : viscosité du gaz. | : longueur du tube (schématisant

les voies aériennes de conduction). r : rayon du tube.

Il est important de noter que les résistances varient de maniere inversement proportionnelle
au rayon des voies aériennes. Ainsi, une restriction d’'un facteur 2 de la section des voies
aériennes, selon le modele mono-alvéolaire, augmente les résistances d’un facteur 16 (West
et Luks 2015; Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016). Les résistances,
normalement comprises entre 2 et 4 cmH,O/L/s, sont majoritairement dues aux voies
aériennes de calibre moyen entre les génération 5 et 10 (West et Luks 2015; Henderson

et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016) (Figure 19).

Conducting Respiratory
_ zone . _ zone
Medium-sized
bronchi ¢

Resistance —

Terminal
bronchioles

1 5 10 15 20 23
Airway generation
(stage of branching)

Figure 19 - Evolution de la résistance des voies aériennes en fonction de la génération de bronche étudiée, d'aprés
(Marieb et Hoehn 2016).
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Le modele pulmonaire mono-alvéolaire permet d’appréhender de maniére relativement simple
le fonctionnement de la mécanique respiratoire. Cependant, ce modele ne prend pas en compte

I’hétérogénéité de la perfusion et de la ventilation pulmonaire.

En effet, du fait de la station debout, il existe un gradient de pression pleurale du fait de la
gravité et de la masse des poumons, qui génere un poids tractant les structures respiratoires
vers les pieds (Figure 20). Ce point est a la genese des variations intra- et inter-régionales de
la ventilation pulmonaire, car ce gradient de pression pleurale et 1a gravité, sont a I'origine d’'un
gradient volumétrique des alvéoles, celles proches de l'apex pulmonaire sont plus
volumineuses que celles des bases. Ce gradient volumétrique est, lui-méme, a 'origine d’un
gradient de compliance supéro-inférieur, auquel s’ajoute des variations de compliance locale
des différentes régions pulmonaires (West et Luks 2015). A noter, pour de trés faibles
volumes pulmonaires, proches du volume résiduel (i.e. en fin d’expiration), la pression dans
les bases pulmonaires devient positive. De fait, les bases pulmonaires sont compressées et ne
sont plus a méme de ventiler. Il faut une inspiration relativement importante pour diminuer
suffisamment la pression intrapleurale locale pour rouvrir les voies aériennes et permettre, a

nouveau, la ventilation (Kaminsky 2011; West et Luks 2015) (Figure 21).

- —10cm H=20

Intrapleural
N pressure

:-).{,.-2.5 cm H:0O

o~

— 100%

- 50%

| | | 0
+10 0 =10 =20 =30

Intrapleural pressure (cm H2O)

Figure 20 - Illustration du gradient de pression pleurale chez l'adulte sain au repos, d'apres (West et Luks 2015).
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Figure 21 - Illustration du gradient de pression pleurale chez l'adulte sain pour de faibles volumes pulmonaires

proches du RV, d'apres (West et Luks 2015).

Comme explicité plus haut, il existe aussi une hétérogénéité de perfusion au sein des poumons,
du fait de la gravité. Ainsi, la pression dans les vaisseaux pulmonaires est plus élevée dans les
bases pulmonaires que dans les apex. Chez l'individu sain, cela induit un gradient supéro-

inférieur d’oxygénation du sang (Kaminsky 2011; West et Luks 2015) (Figure 22).
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Figure 22 - Représentation schématique de l'hétérogénéité de la vascularisation pulmonaire chez l'individu sain,

d'apres (Kaminsky 2011).

Toutefois, ’homéostasie pulmonaire tend a permettre un recoupement des perfusions et
ventilations locales par des adaptations des résistances vasculaires, afin de maintenir des
pressions partielles en O, et en CO, autour des valeurs de consignes (West et Luks 2015;

Marieb et Hoehn 2016) (Figure 23).

Dans les sections ci-dessus, 'anatomie, la physiologie et la mécanique de ’appareil respiratoire
sain ont été décrites. De nombreuses variations intra- et interindividuelles existent chez
I’adulte sain en fonction des caractéristiques morphométriques et du sexe de I'individu (West

et Luks 2015; Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016).

En outre, de nombreuses pathologies, locales ou systémiques, peuvent avoir des répercussions,
d’importance variable, sur le fonctionnement de I'appareil respiratoire (West et Luks 2015;

Henderson et al. 2016; Marieb et Hoehn 2016; Palange et Rohde 2019).
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(a) Ventilation less than perfusion (b) Ventilation greater than perfusion

Mismatch of ventilation and perfusion
{ ventilation and/or ¢ perfusion of alveoli
causes local Pc;o2 and #Po2

Mismatch of ventilation and perfusion
t ventilation and/or } perfusion of alveoli
causes local } P(;02 and ¢ F‘o2

0, autoregulates
arteriolar diameter

Pulmonary arterioles
serving these alveoli
constrict

Match of ventilation
and perfusion
{ ventilation, § perfusion

O, autoregulates
arteriolar diameter

Pulmonary arterioles
serving these alveoli
dilate

Match of ventilation
and perfusion
4 ventilation, 4 perfusion

Figure 23 - Illustration de l'auto-adaptation des résistances vasculaires pulmonaires pour permettre un bon

recoupement ventilation-perfusion, d'apres (Marieb et Hoehn 2016).

Aérosolthérapie

Dans l'organisme, des perturbations, endogeénes ou exogenes, peuvent étre a I'origine d’une
dérégulation du fonctionnement cellulaire ou tissulaire normal. Ces processus, aigus ou
chroniques, sont la cause de pathologies dont les retentissements peuvent étre subcliniques ou
cliniques. La médecine, dans son sens le plus large, a pour role de diagnostiquer et de traiter

ces perturbations et leurs retentissements, afin de prévenir une aggravation de la pathologie.

Pour répondre a ces besoins, des traitements ont été mis en place afin de traiter les symptomes
de la pathologie ou les perturbations en elles-mémes, ces traitements pouvant étre des actions
physiques telles que la chirurgie, la kinésithérapie, etc. ou des actions pharmacologiques par

le biais de molécules actives, appelées principes actifs (PA).

1. Rappels pharmacologiques

Pour réaliser leur action pharmacologique, les PA doivent étre mis en contact avec 'organisme
par le biais dune voie d’administration. Au cours du développement scientifique et
technologique humain, différentes voies d’administration furent utilisées pour obtenir le vaste
panel d’effets thérapeutiques aujourd’hui disponible (Whalen 2014; Katzung 2017;

Waller et Sampson 2018a) (Figure 24). Chaque voie d’administration présente des
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avantages et des limites, qui doivent étre prises en compte en fonction de I'urgence de I’état
clinique, de I'effet thérapeutique recherché, des capacités et de la coopération du patient pour

la prise d’'un traitement (Tableau 3).

Ocular

Parenteral:
IV, IM, 5C

Ao
A\

Inhalation

Oral®

Sublingual
Buccal

Transdermal
patch

Rectal

Figure 24 - Illustration des voies d'administration, d'apres (Whalen 2014). IV : intraveineuse. IM :

intramusculaire. SC : sous-cutanée.

Il est important de noter que les PA ne sont jamais administrés de maniere isolée aux patients
mais sous forme d’'un médicament, qui est la combinaison de la molécule possédant I'effet
thérapeutique et d’excipients, qui sont toutes les substances nécessaires pour permettre la

fabrication du médicament, ainsi que pour assurer stabilité du PA.
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Tableau 3 - Avantages et limites des voies d'administration les plus communes, d'aprés (Whalen 2014).

Voies d’administration Avantages Limites
Absorption limitée pour certains
g . PA, possibles interactions du bol
Stire, commune, pratique, . . .
Orale . . alimentaire, observance du patient
économique , . . , N
nécessaire, possible métabolisation
avant absorption
Incompatible avec des substances
Effet immédiat, larges volumes huileuses, effets secondaires
v administrables, utilisable en possibles suite a un bolus, injection
urgence, titrage possible lente pour la plupart des PA,
asepsie stricte requise
Appropriée pour des PA a Réaction possible au point
SC relargage long, idéale pour des d’injection, incompatible pour de
suspension peu soluble larges volumes
Appropriée pour des volumes Biais possible pour certains tests
M modérés, approprié pour des en laboratoire, potentiellement
substances huileuses ou irritantes, | douloureux ou générateur
possibilité d'injection par le patient | d’hémorragie localisée
IPiibio© o 1n('1010r\e, 1@eale pour Réaction allergique ou irritation
. des PA lipophiles, a faible A . .
Transdermique T o locale, délai d’absorption, faibles
biodisponibilité orale ou . .
. T doses administrables
rapidement éliminé
Rectale Idéale en cas de vomissements ou Irritation locale, faible acceptation
de coma par les patients
Ab}sorphon presque }mmedlate, Addictogene par distribution
idéale pour les gaz, titrage P : e
. . cérébrale rapide, dose délivrée
Inhalée possible, effets locaux ou . . T a1s e
. , . variable, difficulté d’utilisation de
systémiques, réduction des effets . . o
: certaines dispositifs
secondaires
Sublinguale Rapide. stire Limitée a certains PA et a de
5 pide, faibles doses, pertes par ingestion

L’étude du devenir du PA au cours du temps est appelée la pharmacocinétique. Elle permet
aux cliniciens de définir le régime thérapeutique du médicament : voie d’administration, dose
administrée, fréquence d’administration et durée du traitement. La pharmacocinétique
permet, ainsi, le maintien d’'une concentration en PA permettant I'effet thérapeutique tout en
minimisant les effets indésirables de ce dernier (Whalen 2014). Les effets d'un PA sont
étudiés par la pharmacodynamie, qui s’intéresse a ses interactions avec les composants
cellulaires (récepteurs ou cibles). Elles permettent de déterminer les relations concentration-

effets, les interactions entre différents PA, de prédire les potentiels effets indésirables et
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d’étudier les différences inter- et intra-individuelles (Waller et Sampson 2018b). Alors que
la pharmacocinétique fait intervenir des processus non-spécifiques, la PD s’intéresse aux effets
des PA qui sont catégorisés dans des classes en fonction de leur pharmacophore, qui représente
les fonctions chimiques de la molécule portant 'activité thérapeutique. Le couple PK/PD

permet de déterminer les relations dose-réponse (Waller et Sampson 2018b) (Figure 25).

:

Pharmacokinetics

l— Pharmacology

‘ Pharmacodynamics

Specific to drug or
drug class

Monspecific, general
processes

Interaction with cellular
component, e.q. receplor

Absorption from the site
of administration

or target site
Delivery o the site of
Effects at the site of action action
Concentration—effect
relationship

Elimination from the body

Time to onset of effect
Reduction in symptoms
Duration of effect
Modilication of disease
progression Accumulation on repeat
dosage

Unwanted eflects
Drug interactions
Drug interactions
Inter- and intraindividual
Inter- and infraindividual

differences
differences

\ ‘/,./’

Dose-response relationship

Figure 25 - Apports respectifs de la pharmacocinétique et de la pharmacodynamie a la pharmacologie, d'aprés

(Waller et Sampson 2018b).

Quelle que soit la voie d’administration choisie, le devenir du PA dans 'organisme suit 4 grands

processus (Olsson et al. 2011; Whalen 2014; Katzung 2017) (Figure 57) :

e Absorption : passage du PA du site d’administration au compartiment plasmatique.

e Distribution: passage du PA, potentiellement réversible, du compartiment
plasmatique vers les compartiments interstitiel ou intracellulaire.

e Métabolisation : reconnaissance et biotransformation du PA par l'organisme, les
formes secondaires du PA prennent le nom de métabolites.

o Elimination : excrétion du PA et de ses métabolites par 'organisme par voie urinaire,

fécale, biliaire ou cutanée.
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Des rappels plus précis sur les processus ADME sont fournis dans la partie Rappels

pharmacologiques (suite) des Annexes.

2. Définition d’un aérosol

Un aérosol est défini comme étant une suspension de particules dans un gaz vecteur. Cette
suspension peut étre composée de particules solides ou de gouttelettes liquides. On peut
classer les aérosols en deux grandes catégories : les aérosols d’exposition environnementale,
tels que les pollens ou les émanations industrielles, et les aérosols thérapeutiques (ou
aérosolthérapie), qui correspondent aux PA administrés par voies inhalée (O’Riordan et

Smaldone 2016).

De manieére générale, un aérosol est défini par le diametre aérodynamique des particules ou
des gouttelettes le composant, déterminé selon 'Equation 6 (Bisgaard et al. 2001; Hirota

et Terada 2014) :

Equation 6 - Formule du diamétre aérodynamique d'une particule/gouttelette aéroportée, d'aprés (Xu et Hickey
2011; Hirota et Terada 2014). dediamétre aérodynamique. dge: diamétre géométrique. p : densité de la
particule/gouttelettes. y : facteur de forme (1 pour les sphéres ; >1 pour particules allongées). Fp : résistance de
la particule. n : viscosité du gaz vecteur. v : vélocité de la particule. d.:diameétre hypothétique de la particule

sphérique de méme densité que la particule considérée.

p
dge = dgeo X |—
géo
X
résistance réelle de la particule Fp

avec y = =
X résistance d'une particule sphérique de méme volume et vélocité 3XTXNXVXde

Cette formule permet la détermination du diametre aérodynamique dune particule
hypothétique, en fonction de sa densité et de sa forme. Elle présente un intérét pour le calcul
du diameétre moyen des particules dont la granulométrie, c’est-a-dire la distribution de
fréquence des particules en fonction de la taille, est monodisperse. C’est le cas, par exemple,
des formes pulvérulentes. Cependant, pour les aérosols dont la granulométrie est plus large
(aérosols polydisperses), cette méthode de détermination du diameétre des particules n’est pas
pertinente. Ainsi, on préferera définir un aérosol thérapeutique par son diametre
aérodynamique médian en masse (MMAD). Il s’agit de la valeur médiane de la distribution
granulométrique massique de I’aérosol, approximée au diametre d’'une particule sphérique
théorique de densité 1 et présentant la méme vitesse de sédimentation que I’aérosol concerné.
La détermination du MMAD est indépendante de la forme et de la densité des particules
concernée, elle est réalisée par impaction en cascade (O’Riordan et Smaldone 2016). Le

facteur de dispersion de ce diameétre est apprécié par la détermination de I'écart-type
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géométrique (GSD) de I'aérosol (Equation 7). Cette détermination du diameétre aérodynamique
d’un aérosol thérapeutique est d’ailleurs décrite dans la Pharmacopée Européenne (livre 2,
chapitre 9, section 18) (Morrow 1974; Sweeney et Brain 1991; Bisgaard et al. 2001;

Jaafar-Maalej et al. 2009; Hirota et Terada 2014; O’Riordan et Smaldone 2016).

En termes physico-chimiques, un aérosol est une suspension colloidale dans un fluide gazeux.
ATl’inverse des suspensions colloidales liquides, dans lesquelles les densités propres du solvant
et du soluté sont relativement proches, les suspensions colloidales gazeuses présentent des
densités tres différentes. De fait, le devenir d’'une particule aérosolisée est majoritairement

défini par sa masse (Xu et Hickey 2011; O’Riordan et Smaldone 2016).

100
g /
o 80
<
°
E 60 |-
°
E
o 40Fr
2
S
g 20 | ’
[
5 50
0
d d :
15.9 841  Cut off diameter
MMAD um

Figure 26 - Distribution cumulée des fractions collectées d'un PA aérosolisé, d'aprés (Jaafar-Maalej et al. 2009).
d84.1, d50 et d15.9 : diametre aérodynamique de la particule au 84,1e, 50e et 15,9¢ percentiles de la distribution

aérodynamique de laérosol déterminée par impaction en cascade.
Equation 7 - Formule de détermination de l'écart-type géométrique, d'aprés (Jaafar-Maalej et al. 2009). ds,.: et

dis.0 : diametre de la particule au 84,1% et 15,9% percentiles de la distribution aérodynamique de l'aérosol

déterminée par impaction en cascade.

d84.1

GSD =
d15.9

Page 44 sur 273



3. Mécanismes de dépots des aérosols

Comme il a été dit dans la section ci-dessus, un aérosol est une suspension colloidale dont le
vecteur est un gaz. De ce fait, une particule d’aérosol subit, en fonction de sa taille, différents
mécanismes qui conduiront, ou non, a son dépo6t dans le tractus respiratoire. Dans cette
section, les grands mécanismes de dépot des aérosols seront présentés, ainsi que les
interactions interparticulaires existantes entre les particules/gouttelettes d’'un aérosol et les
facteurs d’influence pouvant étre utilisés comme potentiels leviers pour 'amélioration de

laérosolthérapie.

Le dépot d’un aérosol, au sein du tractus respiratoire, est sous I'influence de 3 facteurs : les
caractéristiques physico-chimiques de la particule/gouttelette (masse, forme, charge de
surface, densité et vitesse), le débit du gaz vecteur (profil respiratoire du patient ou du
respirateur) et 'anatomie des voies aériennes (variations physiopathologiques intra- et inter-
individuelles). En outre, le mode d’administration et le type de nébuliseur sont des facteurs
d’influence supplémentaires (Hatch et al. 1964; Bisgaard et al. 2001; Jaafar-Maalej et

al. 2009; O’Riordan et Smaldone 2016).

Mécanismes de dépot

De maniére générale, une particule aérosolisée se voit déposée par l'un des 3 grands
mécanismes de dépot : I'impaction inertielle, la sédimentation gravitationnelle ou la diffusion
brownienne. Bien qu’aucun de ces mécanismes ne soit mutuellement exclusif, chacun est

prépondérant en fonction d’une taille particulaire donnée.

Diffusional transport

o

Inertial transport T

Gravitational transport

Figure 27 - Représentation schématique des 3 grands mécanismes de dépot d'une particule aérosolisée, d'apres

(Bisgaard et al. 2001).
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L’impaction inertielle est le mécanisme dominant pour les particules dont la taille est
supérieure a 5 um. En effet, les particules de cette taille ont tendance s’impacter dans les VAS
et/ou au niveau des VAI les plus proximales (caréne et bronches souches majoritairement),
selon un gradient de taille supéro-inférieur. Les particules les plus grosses s’impactant plus
haut dans les voies aériennes, car plus la taille est massive, moins la particule est 3 méme de
suivre le flux de gaz vecteur. Elle aura donc tendance a entrer en collision avec les obstacles
présents sur son trajet. La probabilité d’impaction inertielle est proportionnelle (Equation 8)
(Hatch et al. 1964; Stuart 1984; Bisgaard et al. 2001; Jaafar-Maalej et al. 2009;

O’Riordan et Smaldone 2016) :

Equation 8 - Probabilité d'impaction inertielle d'une particule, d'aprés (Stuart 1984; O’Riordan et Smaldone
2016). vt : vitesse de sédimentation. vq : vitesse du gaz vecteur. 0 : angle nécessaire pour évitement de l'obstacle.

g : accélération gravitationnelle. r : rayon de la voie aérienne concernée.
N
[ « (v X v, X sin—)
gr

Dans le cas des phénomeénes d’'impaction, plus une particule est large, plus sa vitesse de
sédimentation est importante. L’augmentation de la vitesse de sédimentation nécessite des
angles de déflection 0 de plus en plus importants pour éviter un obstacle. Ainsi, pour une
particule, la probabilité de dépot par impaction inertielle augmente d’autant plus que la
particule pénetre dans les voies aériennes. Cette équation s’applique dans le cas d'un flux
laminaire. Dans le cas d’'un flux turbulent, un risque important de sous-estimation des dépots

peut advenir (O’Riordan et Smaldone 2016).

Les particules dont la taille est comprise entre 5 et 0,5 um sont plus susceptibles de se déposer
par sédimentation gravitationnelle. Outre la taille de la particule, sa masse joue aussi un role
majeur dans ce mécanisme de dépot. En effet, plus la masse est importante, plus le temps de
sédimentation sera court. Le profil respiratoire des patients est particulierement critique dans
le mécanisme de sédimentation. Ainsi, un patient réalisant des pauses inspiratoires présentera
un dépot d’aérosol plus grand que s’il expirait immédiatement a la fin de I'inhalation. Cela est
di au fait que la pause inspiratoire stoppe les débits ventilatoires et donne, ainsi, plus de temps
aux particules pour sédimenter. De méme, le volume alvéolaire, tres fortement lié au diameétre
de l'alvéole, joue un role important dans la sédimentation, car plus il est grand plus la particule
devra parcourir une distance importante pour se déposer. La vitesse de sédimentation peut
étre appréciée par I'Equation 9 (Hatch et al. 1964; Bisgaard et al. 2001; Jaafar-Maalej
et al. 2009; O’Riordan et Smaldone 2016) :
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Equation 9 - Formule de la vitesse de sédimentation d'une particule aérosolisée, d'aprés (O’Riordan et Smaldone
2016). vt : vitesse de sédimentation. p : densité de la particule. o : densité du gaz vecteur. g: accélération

gravitationnelle. y : viscosité du gaz vecteur. dae : diameétre aérodynamique de la particule.

v z(p_a)Xngtzze
t 18 X y

Les tres petites particules, d'une taille inférieure a 0,2 um se déposent dans le tractus
respiratoire par diffusion brownienne. D'un point de vue thérapeutique et a la lumiére des
technologies actuelles, des particules de cette taille sont pratiquement négligeables, du fait de
la tres faible masse de PA qu’elles véhiculent. Cependant, d'un point de vue exposition
environnementale, elles représentent un risque potentiel du fait de leur origine et de leur fort
risque d’agglomération au cours de leur trajet. La coefficient de diffusion d’'une particule peut
étre quantifié par 'Equation 10 (Hatch et al. 1964; Bisgaard et al. 2001; Jaafar-Maalej

et al. 2009; O’Riordan et Smaldone 2016) :

Equation 10 - Formule du coefficient de diffusion pour une particule aérosolisée, d'aprés (National Research
Council 1991; O’Riordan et Smaldone 2016). k : constante de Boltzmann. T : température en Kelvin. n) : viscosité

du gaz « vecteur ». dae : diamétre aérodynamique de la particule.

_ kxT
T 3XmT XN Xdg

De maniere générale, les particules dont la taille est comprise entre 0,2 et 0,5 um sont a la fois
d’'un diametre aérodynamique trop important pour diffuser convenablement mais pas assez
massives pour sédimenter suffisamment vite. Elles sont donc peu déposées et sont,
majoritairement, expirées (Hatch et al. 1964; Bisgaard et al. 2001; Jaafar-Maalej et

al. 2009; O’Riordan et Smaldone 2016).

Le Tableau 4 présente la nature de la relation entre un mécanisme de dépo6t d'une particule et
les facteurs d’influence, propres a la particule ou au patient. Il est important de noter que seule
la diffusion présente une relation inversement proportionnelle avec un facteur, le diametre
aérodynamique de la particule. En effet, la taille de la particule est un parametre critique du
devenir d’'un aérosol. En outre, le diametre aérodynamique permet aussi de cibler, de maniére
indirecte, des régions spécifiques du tractus respiratoire. La Figure 28 présente I’estimation
mathématique de la régionalisation des dépots d'un aérosol en fonction de son diametre
aérodynamique. On voit aisément que pour les aérosols dont le diametre aérodynamique est
supérieur a 1 ou 2 um et pour ceux dont il est inférieur a 0,01 um, les dépots sont
majoritairement extrathoraciques, au niveau des VAS. Pour les particules entre 0,01 et 0,1 pum,
les dépots semblent majoritairement alvéolaires. Enfin, les dépots trachéobronchiques, bien

que minoritaires, sont constatés pour des diametres aérodynamiques compris entre 1 et 10 um
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ainsi que pour des diametres aérodynamiques inférieurs a 0,01 um (Hatch et al. 1964;
Bisgaard et al. 2001; Tronde 2002; Heyder 2004; Jaafar-Maalej et al. 2009;

Henning et al. 2010; O’Donnell et Smyth 2011; O’Riordan et Smaldone 2016).

Tableau 4 - Nature de la relation existante entre les mécanismes de dépot d'une particule inhalée et ses facteurs

d'influence, d’apres (Bisgaard et al. 2001).

Diametre Densité Profil Débit
particulaire particulaire respiratoire ventilatoire
Impaction Proportionnelle Proportionnelle Indépendante Proportionnelle
Sédimentation Proportionnelle Proportionnelle Proportionnelle Indépendante
o Inversement . ) ,
Diffusion ) Négligeable Proportionnelle Indépendante
proportionnelle
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Figure 28 - Représentation graphique de la régionalisation des dépots d'un aérosol en fonction du diameétre

aérodynamique des particules le composant, d'aprés (Henning et al. 2010).
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De nombreux parametres, issus de la physico-chimie de ’aérosol et du patient lui-méme, sont
a méme de modifier les dépots d’aérosol (Jaafar-Maalej et al. 2009). Les deux sections
suivantes, bien que non exhaustives, ont pour but de présenter une vision générale de ces

parametres.

Active phamaceutical Aerosol

ingredient (API) osrmeaiion Inhalation  Respiratory tract

Physico-chemical The patient
properties and aerosol » Age
characteristics » Disease status
¥ Solubility, hygroscopicity, » Gender

static charge, structure

» Particle characteristics
(shape, size, density)

»  Drug formulation (solid,
liquid...)

> Viscosity, surface tension...

¥ Delivery device (MDI, DPI,
nebulizer)

The respiratory tract anatomy,
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Figure 29 - Paramétres influant sur les dépots d'aérosols dans les poumons, d'apres (Jaafar-Maalej et al. 2009).

Impact du profil respiratoire sur les dépots des aérosols

Comme il a été explicité dans la partie Introduction, il existe une variabilité inter-individuelle
de morphologie des voies aériennes chez les patients mais aussi en termes de profil respiratoire
qui sont a méme d’influer sur les dépots d’aérosols au sein du tractus respiratoire. En outre,
l’état physiopathologique joue, lui aussi, un role. En effet, les patients sains ne présentant pas

les mémes caractéristiques que les patients atteints de pathologies respiratoires.
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Cependant, dans le cadre du développement d’un nouveau dispositif d’aérosolisation ou d’'un
nouveau PA inhalé, il serait utopique de prendre en compte toutes les variabilités inter- et
intra-individuelles. Ainsi, le tractus respiratoire a été formalisé, afin de standardiser les
données utilisables (Tableau 5). Les données ont été générée a partir de patients sains, pour
un VC de 450 mL, une FR de 15 cycles/min, des pauses inspiratoires et expiratoires de 0,5 s et

un débit ventilatoire constant de 300 mL/seconde (Hatch et al. 1964).

Tableau 5 - Formalisation de la structure du tractus respiratoire, modifié d'apreés (Hatch et al. 1964).

Régions Nombre Volume (mL) | Surface (cm2) Temps de Fraf: tlm.l q ar
passage (s) inspiré

Bouche 1 20 3 0,07 1,00

Pharynx 1 20 7 0,07 0,96

Trachée 1 24 2 0,07 0,92

fggglfe’;: ° 2 10 1,6 0,03 0,86

Bronches

secondaires 12 4 1,5 0,015 0,84

Bronches

tertiaires 100 5 3,1 0,015 0,83

Bronches

quaternaires 770 7 14 0,02 0,82

Bronchioles 4

terminales 54 - 10 45 170 0,15 0,81

Bronchioles 5

respiratoires Loilo 10 33 300 0,10 0,72

Z;:JI:';)slaires 2,6.107 160 8000 N/A 0,65

Sacs >

alvéolaires 52 .10 730 N/A N/A N/A

Cette formalisation des voies aériennes a été le premier pas d'une systématisation des études
de dépots sur les aérosols. Toutefois, il convient de prendre en compte les variations

anatomiques inter-individuelles. Méme si celles-ci représentent une importante source de
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variation, les différences anatomiques au cours du développement, de la toute petite enfance
jusqu’a l’age adulte, sont aussi majeures et peuvent induire une diminution, jusqu’a un facteur
2, des dépots d’aérosols, particulierement dans les voies aériennes de conduction (Tableau 6)
(Bisgaard et al. 2001; Rubin 2010; O’Donnell et Smyth 2011; O’Riordan et

Smaldone 2016).

Le profil respiratoire des patients est, lui aussi, un facteur important pouvant modifier
I'ensemble des dépdbts d’aérosol ou leur régionalisation. Ainsi, il a été montré que les débits
inspiratoires peuvent faire varier les dépots. En effet, des inspirations lentes et profondes, en
comparaison avec une respiration normale chez un sujet sain, peuvent améliorer les dépots de
maniere drastique pour un méme aérosol. Ces modifications du profil respiratoire sont
d’ailleurs a méme de permettre un ciblage indirect de certains territoires pulmonaires. La
Figure 30 présente une estimation des dépots d’'un aérosol de diametre aérodynamique de 6
um dans le tractus respiratoire d’'un adulte sain. Les deux premiers profils respiratoires
présentés montrent des inspirations de faibles volumes inspirés avec une forte vélocité. Les
dépots estimés de l'aérosol sont majoritairement extrathoracique ou dans les premiéres
générations bronchiques les dépdts périphériques étant négligeables. A I'inverse, le troisiéme
profil correspond a une inspiration d'un volume important avec une vélocité tres faible. Les
dépots pulmonaires estimés sont, dans ce cas, majoritairement, périphériques, tandis que les
dépots extrathoraciques et centraux sont presque négligeables. Toutefois, ce profil respiratoire
fait apparaitre une autre fraction de I’aérosol, négligeable ou inexistante sur les deux premiers
profils, une fraction exhalée. (Bisgaard et al. 2001; Heyder 2004; O’Donnell et Smyth

2011; O’Riordan et Smaldone 2016; Kourmatzis et al. 2018).

Tableau 6 - Facteurs réduisant les dépots d'aérosols chez les enfants de moins 10 ans, d'apreés (Rubin 2010).

Importante proportion de la langue dans la cavité buccale

Voies aériennes plus étroites

Anatomique . . C
q Moins de générations de voies aériennes

Alvéoles moins nombreuses et plus larges

Respiration nasale préférentielle

FR plus rapide, induisant un volume mort anatomique plus grand
Profil respiratoire VC plus faible

Pas de coordination main-bouche et pas de pause respiratoire

Débits inspiratoire rapides durant les pleurs ou la détresse respiratoire
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Figure 30 - Illustration du ciblage régional des dépdts d'aérosol en fonction du profil respiratoire, d'apres (Heyder

2004).

Enfin, I’état physiologique des patients est un dernier facteur d'importance pouvant modifier
les dépots d’aérosols. Ainsi, des pathologies obstructives (asthme ou la bronchopneumathie
chronique obstructive ; BPCO ou COPD en anglais), entrainent un rétrécissement des voies
aériennes augmentant de maniere locale les résistances des voies aériennes et perturbant les
flux d’air, ce qui augmente les dépots d’aérosol au niveau des régions proximales de 'arbre
trachéo-bronchique. Cette augmentation des dépéts est renforcée par une modification des
profils respiratoires, avec des VC plus faibles et des modifications des débits ventilatoires. Les
pathologies pulmonaires restrictives, telle que la fibrose pulmonaire idiopathique (FPI ou IPF
en anglais), modifient les propriétés mécaniques du parenchyme pulmonaire qui diminuent la
compliance pulmonaire de maniere hétérogene. Cela induit des modifications des dépots
d’aérosol dans les zones atteintes, par modification de la ventilation locale. Enfin, certaines
pathologies pulmonaires, telle que le syndrome de détresse respiratoire aigu (SDRA ; ARDS en
anglais), nécessitent de placer le patient sous ventilation mécanique. Ce mode respiratoire, dit

« en pression positive », ou l’air est « poussé » a I'intérieur du patient, modifie de maniére
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importante le profil respiratoire, générant des variations de dép6t d’aérosols. Les cas les plus
séveres, nécessitent 'intubation endotrachéale des patients. Dans ce cas précis, on observe une
réduction des pertes en aérosol par I'intermédiaire de la sonde d’intubation qui court-circuite
les VAS. Toutefois, il convient de prendre en compte les pertes liées au circuit de ventilation

(Rubin 2010; O’Donnell et Smyth 2011; O’Riordan et Smaldone 2016).

Impact des paramétres physico-chimiques de Uaérosol sur les dépots

Les aérosols étant des suspensions colloidales dans un gaz, ce dernier présente une influence
sur leur devenir. Particulierement, en fonction de I’'humidité relative et de la température du
gaz, les aérosols peuvent présenter des phénomeénes d’évaporation ou de croissance
hygroscopique. Ces phénomenes sont passifs et s’arrétent lorsqu'un équilibre est atteint avec
le gaz vecteur. Le taux d’évaporation d’'une gouttelette aqueuse, par diffusion, peut étre
quantifié a 'aide de I'Equation 11 (Morrow 1986; Bisgaard et al. 2001; Xu et Hickey

2011) :

Equation 11 - Formule de calcul du taux d'évaporation d'une gouttelette d’aérosol aqueux, d'aprés (Xu et Hickey
2011). D : coefficient de diffusion de la vapeur d’eau dans le gaz vecteur. M : poids moléculaire de la gouttelette.
dp : diametre de la gouttelette. pp : densité de la gouttelette. P~ et Py : pressions partielles du gaz vecteur et a

linterface. . T- et Tp : température du gaz vecteur et a l'interface. R : constante des gaz parfaits.

d(d,) 4xDxXM [P, Py
d: RXpy,xdylT, T,

Les phénomeénes d’évaporation prennent place lorsque la pression partielle a I'interface est
supérieure a celle du gaz vecteur. L’évaporation induit une diminution de la température de la
gouttelette et augmente sa concentration en PA. La croissance hygroscopique d’une particule
est l'exact opposé de l’évaporation. Si la gouttelette/particule présente une interface
hydrophile, il lui est possible de capter une partie de ’humidité relative du gaz vecteur.
Toutefois, la pression partielle en vapeur d’eau dans ce gaz doit étre supérieure a la pression

partielle a I'interface de la gouttelette/particule.

Ces phénomenes de croissances hygroscopiques s’observent pour la majorité des substances
inhalées mais sont particulierement importants dans le cas des DPI, car les particules y sont
seches et, de fait tres, hygroscopiques. Cependant, il est possible de limiter cette croissance par
l'utilisation de substances lipophiles placées a l'interface. Les phénomeénes de croissance
hygroscopique sont observés dés I'entrée de la gouttelette/particule dans les cavités nasales ou
buccale et s’intensifient jusqu’a atteindre leur maximum dans la trachée, lorsque l'air inspiré
est a son maximum d’humidité relative. Des études de quantification de ces phénomeénes ont

été réalisées, sur volontaires sains, a I’aide de particules de chlorure de sodium de 0,7 um de
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diameétre. Les données montrent une augmentation de taille de ces particules, extrémement
hygroscopiques, jusqu’a des diametres d’environ de 4 um, soit une croissance d’un facteur 6

environ (Figure 31).

Il est intéressant de noter qu'une méme gouttelette/particule, peut subir les deux phénomenes
entre sa génération et son dépot dans les voies aériennes. (Morrow 1986; Bisgaard et al.

2001; Xu et Hickey 2011).

4.2 - © o 5
[ | OCi @ | ﬁ C..g

N 3.5 - O o O
g |
= O
@ 28 - o
£ S
© |
8 217 nm
5 O
o O

1.4 -

ﬂ,? T T | 1

0 200 400 600 800 1000

Volumetric lung depth (cm?)

Figure 31 - Graphe montrant l'évolution de la taille de particules de chlorure de sodium de 0,7 um en fonction de

la profondeur de son trajet dans le tractus respiratoire de deux volontaires sains, d'apres (Bisgaard et al. 2001).

Outre la température et I’humidité relative du gaz vecteur, sa composition peut modifier le
devenir des aérosols en modifiant les phénomeénes de sédimentation et de diffusion, ainsi que
les phénomeénes d’évaporation ou de croissance hygroscopique. Ainsi, en modifiant le gaz
vecteur, on peut concentrer ou diluer le PA inhalé et, donc, modifier la régionalisation des

dépots (Heyder 2004).

Pris séparément et a I’échelle d'une gouttelette/particule isolée, ces phénomenes sont aisément
compréhensibles et relativement simples. Cependant, ces phénomenes deviennent beaucoup
plus complexes dans le cas d'un aérosol. En effet, celui-ci se compose d’'une multitude de

gouttelettes/particules, qui en plus de subir les différents phénomenes ci-dessus interagissent
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entre elles, exercant des forces répulsives ou attractives, qui peuvent mener a leur
agglomération. Ces forces s’exercent, aussi, entre les gouttelettes/particules et les surfaces, que
ce soient les surfaces des dispositifs médicaux (DM) d’aérosolisation ou différentes surfaces de
I'organisme rencontrées lors de leurs trajets. Ces forces sont majoritairement électrostatiques
et issues des interactions de Van der Waals (VAW) (Morrow 1974; Bisgaard et al. 2001;
Xu et Hickey 2011; Ohshima 2014; Tadros 2014).

Les interactions interparticulaires sont expliquées dans la théorie DLVO, de ses auteurs
Dejarguin, Landau, Verwey et Overbeek. Elles s’intéressent a la résultante des forces attractives
et répulsives pour définir la stabilité de deux particules, ou entre une particule et une surface,
a proximité I'une de l'autre, c’est-a-dire leur agrégation ou leur répulsion. L’Equation 12
permet de quantifier la résultante des forces (Figure 32) (Morrow 1974; Bisgaard et al.

2001; Xu et Hickey 2011; Ohshima 2014; Tadros 2014) :

Equation 12 - Equation de la résultante des forces attractives et répulsives entre deux particules de taille identique
selon la théorie DLVO, d'apres (Ohshima 2014). H : distance inter-particulaire. a : rayon de la particule. k :
constante de Boltzmann. T : température.y : coefficient dépendant de la charge de la particule et de son potentiel

de surface. 1/x : longueur de Debye. A : constante d’ Hamaker pour deux particules en suspension dans un gaz.

64XTXaXkXTXy? _ AXa
V(H) = Vispuisives (H) = Vattractives (H) = 12 e H — 12 < H

De maniere générale, les forces de VAW sont attractives, tandis que les forces électrostatiques
sont globalement répulsives dans le cas de deux particules identiques dans le méme gaz
vecteur. Enfin, la force capillaire est attractive et s’applique entre deux particules
hygroscopiques en fonction de 'humidité relative du gaz vecteur. Lorsque '’humidité relative
est importante, généralement supérieure a 65%, la force capillaire 'emporte sur les deux autres
forces mais seulement a de tres courtes distances. De méme, lorsque la distance entre les deux
particules est faible, de 'ordre de quelques nanometres, les forces de VdW sont une a deux fois
plus importante que les forces électrostatiques. A I'inverse, ces derniéres sont des forces de
longue distance. Cependant, elles sont rapidement écrantées par I’humidité relative du gaz
vecteur. La théorie DLVO permet de comprendre les interactions inter-particulaires mais elle
n’est pas directement transposable pour définir la performance d’'un aérosol. Cela est dii a la
complexité des particules réelles : granulométrie disperse, aspérités des surfaces particulaires
ou effets de la plasticité et de I’élasticité, entre autres (Hatch et al. 1964; Morrow 1974;

Bisgaard et al. 2001; Xu et Hickey 2011; Ohshima 2014; Tadros 2014).
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Figure 32 - Représentation schématique des courbes de potentiel des forces répulsives et des forces attractives,
ainst que de la résultante des forces selon la théorie DLVO, modifié d'aprés (Ohshima 2014). En bleu : courbe de
potentiel des forces répulsives électrostatiques. En vert : courbe de potentiel des forces attractives (Van der Waals

et capillaire). En abscisse : distance interparticulaire (H). En ordonnée : potentiel des forces.

La Figure 32 présente la résultant des forces attractives et répulsives lors de I'interaction entre
deux particules, en fonction de la distance. De maniére générale, lorsqu’on considere des
distances importantes, la résultante est nulle. Lorsque les deux particules sont proches I'une
de l'autre, la résultante montre que les forces attractives sont prépondérantes, jusqu’a une
distance Hmin. Au-dela de cette distance, les forces répulsives deviennent prépondérantes du
fait de la proximité des charges électriques de chaque particule. Il existe une barriere de forces
électrostatiques, qui est un équilibre instable a la distance critique Huax. Si les particules
arrivent a contrer les forces de répulsion électrostatiques, alors elles s’agglomereront de

maniere irréversible (Xu et Hickey 2011; Ohshima 2014; Tadros 2014).
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Les forces, qu’elles soient électrostatiques, de VAW ou capillaires, sont conditionnées par les
caractéristiques physico-chimiques de la particule concernée, telles que le diameétre, la densité
et la forme de la particule (discutés dans la section Mécanismes de dépot), la lipophilie et/ou
I’hydrophilie de la particule, la charge de la particule qui conditionne sa charge de surface et
enfin le poids moléculaire. Ces différentes caractéristiques sont directement liées au DM
produisant 'aérosol, a la formulation galénique et au gaz vecteur utilisé et peuvent étre
utilisées pour influer sur le devenir des aérosols (Xu et Hickey 2011; Ohshima 2014;

Tadros 2014; Yang et al. 2014; Rangaraj et al. 2019).

4. Différents dispositifs pour une méme voie

d’administration

Comme il est montré dans la section Erreur ! Source du renvoi introuvable. en Annexe,
I’aérosolthérapie est une pratique relativement ancienne, qui a subi de nombreuses itérations.
Depuis quelques décennies, on observe une certaine stagnation des technologies
d’aérosolisation qui peinent a relever les défis rencontrés dans 'amélioration ou le controle fin

des dépots d’aérosols.

En termes technologiques, les caractéristiques désirables pour un DM d’aérosolisation sont

(Berlinski 2015) :
e Sécurité e Peu de manipulation
e Fiabilité e Bon marché
e Portabilité e Délivrance reproductible
e Praticité e Réactivité

A travers cette partie, les grands types de DM permettant 'aérosolisation seront étudiés, afin

de présenter les avantages et les limites de chacun.

(p)MDI — « (pressurized) metered dose inhaler »

La génération d’'un aérosol par un pMDI se base sur I’évaporation et les forces de cisaillement
d’un gaz vecteur pour vaporiser des gouttelettes d'un liquide. Ces derniéres, en s’évaporant,
deviennent des particules pulvérulentes dont la taille est compatible avec 'inhalation (Xu et

Hickey 2011).

En termes matériels, le pMDI se compose d'une petite bonbonne, appelée « canister », scellée
par une valvé doseuse. Le « canister » contient a la fois le gaz vecteur et la formulation
galénique du PA. La valve doseuse est concue, lors de son activation, pour relarguer un volume

fixe de formulation et de gaz. La valve est contrélée par un déclencheur percé d’un orifice pour
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permettre le passage et diriger I'aérosol (Figure 33) (Bisgaard et al. 2001; Rubin 2010; da

Rocha et al. 2011; Chan et al. 2014).

La Figure 34 présente le fonctionnement d’une valve doseuse. A I’état initial (A), la chambre
doseuse est ouverte vers le « canister » et se trouve, donc, remplie d'un mélange de formulation
et de gaz vecteur. A I'état intermédiaire (B), au début de l'activation, le patient pousse sur le
déclencheur, qui translate vers le haut et obture la connexion entre la chambre doseuse et le
« canister ». A cet instant, la dose est donc isolée dans la chambre doseuse. A 1état final (C),
lorsque l'activation du déclencheur est complete, la fin de translation du déclencheur permet
la mise en contact de la chambre doseuse avec I'intérieur du déclencheur. L’aérosol est libéré

et distribué vers l'extérieur, dans la cavité buccale du patient (Bisgaard et al. 2001).

Canister

Actuator

Drug suspension/solution
in the propellant

Metering Chamber

Figure 33 - Représentation des différents composants d'un pMDI, d'aprés (da Rocha et al. 2011)
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Spray orifice

stem groove

Figure 34 - Schéma de fonctionnement d'une valve doseuse, d'aprés (Bisgaard et al. 2001). A : état initial —
rechargement de la chambre doseuse. B : état intermédiaire — scellage de la chambre doseuse. C : état final —

libération de l'aérosol.

L’utilisation d'un pMDI présente deux étapes cruciales : I'agitation du « canister » et la
coordination déclenchement-inspiration. Les notices de pMDI décrivent explicitement que le
DM doit étre agité avant utilisation. Cela est di a l'existence d'un démélange, i.e. une
séparation de phase, lors du stockage, du fait de la différence de densité entre le gaz vecteur et
la formulation galénique. L’absence d’agitation, ou une agitation insuffisante, peut induire une
inhomogénéité des doses délivrées par le DM et donc a de potentielles réductions des effets
thérapeutiques. La coordination déclenchement-inspiration est aussi un parametre crucial
pour la bonne utilisation des pMDI. En effet, 'aérosol est propulsé avec une vélocité
importante, les phénomeénes d’impaction sont donc majorés. Cela peut conduire, en cas de
mésusage, a une modification importante des dépo6ts pulmonaires de I’'aérosol, qui serait plus
déposé dans les VAS. Ce probléme de coordination est particulierement problématique pour
les jeunes enfants et les personnes agées. (Bisgaard et al. 2001; Rubin 2010; da Rocha

et al. 2011).

DPI — « dry powder inhalers »

Les DPI sont des dispositifs qui ont été améliorés, afin de devenir des alternatives aux pMDI.
Deux classifications existent pour les DPI, les dispositifs actifs ou passifs et les dispositifs
monodoses ou multidoses. Dans les DPI passifs, c’est 'inspiration du patient qui donne
I’énergie nécessaire a I’aérosolisation de la poudre, ce qui a pour avantage de ne pas nécessiter
une coordination de la part du patient. Cependant, afin de générer un aérosol ayant les bons
parametres, le débit inspiratoire doit étre important, ce qui pose des problémes dans nombres
de pathologie. Les DPI actifs, qui découplent I'aérosolisation de I'inspiration, utilisent des
sources d’énergie auxiliaires. Les DPI unidoses correspondent aux premieres itérations de ce

type de DM, bien que certains soient toujours présents sur le marché. Les multidoses, qui
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représentent la trés grande majorité des DPI, se décomposent en deux sous-catégories : ceux
incorporant un réservoir de poudre et ceux présentant un conditionnement unitaire des doses
dans des capsules (Rubin 2010; Crowder et Donovan 2011; Islam et Cleary 2012;

Yang et al. 2014).

La formulation des poudres qui sont incorporées dans les DPI est un parameétre crucial pour la
délivrance des PA. En effet, dans les formes poudres, il est nécessaire de vaincre les forces de
VAW pour permettre une aérosolisation qualitativement et quantitativement pertinente pour
les dépdts pulmonaires. Ainsi, divers excipients sont utilisés dans la forme galénique, afin de
répondre a ce besoin, le lactose étant I'un des excipients les plus utilisés. Outre le choix des
excipients, les procédés de fabrication de la poudre sont importants, car ils permettent
d’obtenir des poudres de granulométrie différentes, dont les caractéristiques physico-
chimiques peuvent étre drastiquement éloignées (Crowder et Donovan 2011; da Rocha
et al. 2011; Sheth et Myrdal 2011a; Xu et Hickey 2011; Hirota et Terada 2014). Les
récentes évolutions des procédés de fabrication permettent, grace aux apports de I'ingénierie
particulaire et de la modélisation, un contrdle fin des parametres des poudres pour répondre
aux besoins de la délivrance pulmonaire (Bisgaard et al. 2001; Chan 2006; Rubin 2010,
2010; Crowder et Donovan 2011; Xu et Hickey 2011; Islam et Cleary 2012; Chan et

al. 2014; Yang et al. 2014).

Ordered mixture Co-spheronized

aboult 50-150 um

Figure 35 - Exemple de différences dans les microstructures des poudres de granulométrie identique en fonction

du procédé de fabrication, d'apres (Bisgaard et al. 2001)
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Chambres d’inhalation

Les chambres d’inhalation (CI) ont été développées pour fournir une réponse aux problémes
causés par le mésusage des pMDI ou des DPI. Principalement concus pour les enfants, il s’agit,
in fine, d’'un tube de longueur variable, qui permet de stocker 'aérosol, afin de le rendre
disponible pour le patient sans recourir a la coordination déclenchement-inspiration. OQutre
cette relative praticité d’utilisation, 'autre fonction principale des CI est de permettre
I'impaction des particules de taille plus importante, qui s’impacteraient normalement dans les
VAS, afin de ne rendre disponible que les particules d’une taille inférieure a 10 um, celles qui
se déposeraient dans les VAL Les design des CI sont variables, de méme que leur composition
et la présence ou non de valves pour controler les flux d’air (Bisgaard et al. 2001; Pleasants

et Hess 2018).

L’action des CI est permise par I'augmentation artificielle du volume mort anatomique qu’elles
permettent. Ce faisant, elles accroissent les dépots par sédimentation, impaction et interaction
électrostatique. Les parametres optimaux d'une chambre d’inhalation, pour de jeunes enfants,

sont (Bisgaard et al. 2001) :

e Un volume optimisé pour permettre un vidage en quelques respirations tout en
minimisant 'impaction
¢ Un matériau réduisant au maximum les interactions électrostatiques

e Unsysteme de valves respiratoires congu pour étre utilisable pour les VC des trés jeunes

enfants, tout en permettant un volume mort minimal
e Une longue demi-vie de 'aérosol

¢ Un masque ajusté dont le volume mort est minimal.

Le besoin en CI évolue avec I’age de I’enfant, par son acceptation d'un masque et sa capacité a

réaliser des inspirations forcées et controlées (Figure 36).

SMI — « Soft mist inhalers »

Les SMI représentent les inhalateurs les plus récents. Ce type de DM fonctionne sans gaz
vecteur mais utilise 'énergie d’un ressort. Ce dernier fournit I’énergie nécessaire pour pousser
la solution de PA au travers d'une membrane, permettant I’émission d’un aérosol liquide, avec
une faible vélocité (Figure 37). Les SMI ont été développés pour permettre d’outrepasser les
limites des pMDI et des DPI. Cependant, il semblerait que l'efficacité dans les dépéts d’aérosols
de ce DM entrainerait une exposition systémique plus importantes et, donc, des effets
indésirables potentiellement plus importants (Hess 2008; Chan et al. 2014; Berlinski

2015; Pleasants et Hess 2018).
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Figure 36 - Illustration du choix des dispositifs d'aérosolisation en fonction de l'age et des capacités de l'enfant,

d'apres (Bisgaard et al. 2001).
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Figure 37 — Représentation schématique des composants d'un SMI, modifié d’apres (Hess 2008).

Nébuliseurs

Les nébuliseurs permettent la délivrance de fortes doses de PA tout en ayant 'avantage de ne
pas nécessiter de coordination déclenchement-inhalation. Toutefois, ils nécessitent une
formation des patients pour que leur utilisation soit optimale. Bien que le profil respiratoire

des patients soit toujours un facteur important dans les dépdts d’aérosols, l'utilisation des
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nébuliseurs ne nécessite pas d’inspiration forcée mais seulement une respiration au repos. De
plus, les nébuliseurs sont des DM de choix pour I'administration pulmonaire chez les patients
présentant une détresse respiratoire aigué (inspiration naso-buccale, ventilation mécanique,
etc.). Tres peu utilisés en France hors du contexte hospitalier, ils restent une solution de choix
dans de nombreux pays, dont ’Allemagne. Il existe 3 grands types de nébuliseurs, en fonction
du mécanisme utilisé pour générer 'aérosol : pneumatique, ultrasonique et a tamis vibrant
(Bisgaard et al. 2001; Gibbons et Smyth 2011; Chan et al. 2014; Berlinski 2015;
Martin et Finlay 2015; Carvalho et McConville 2016; Pleasants et Hess 2018; Coste

2019).

Les nébuliseurs pneumatiques fonctionnent grace a I'effet Venturi. De 'air comprimé, fournit
en continu par une pompe, est forcé dans un systeme de tube ayant pour effet d’accroitre sa
vélocité. Ce flux d’air accéléré abouche au niveau d'une buse en créant une zone ot les pressions
sont diminuées, ce qui induit ’aspiration de la formulation vers la buse. Lorsque la formulation
atteint le flux d’air, elle est vaporisée. Il se forme de grosses gouttelettes, qui s’impactent tres
rapidement sur un déflecteur ou sur les parois du réservoir. Les petites gouttelettes résultantes
forment l'aérosols, qui est délivré au patient (Figure 38). Des systémes de valves et de prises
d’air permettent d’optimiser la formation d’aérosol en termes de taille de gouttelettes et de
débit d’aérosol (Bisgaard et al. 2001; Gibbons et Smyth 2011; Chan et al. 2014;
Berlinski 2015; Martin et Finlay 2015; Carvalho et McConville 2016; Pleasants et

Hess 2018; Coste 2019).

Air sucked through Vent closed
vent on inspiration on expiration
v

PATIENT PATIENT

S 4

Feeding tube Liquid

Air from Air from
compressor compressor

Figure 38 - Représentation schématique du fonctionnement d'un nébuliseur pneumatique valvé, d'aprés

(O’Callaghan et Barry 1997).
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Les nébuliseurs ultrasoniques utilisent les capacités d’'une membrane piézoélectrique a vibrer
a de tres hautes fréquences, supérieures a 16 kHz. Les vibrations de membranes induisent des
phénomeénes de cavitation ou de capillarisation au sein du liquide dans lequel est immergé la
membrane, créant ’aérosol. Les phénomenes précis de génération des gouttelettes ne sont pas
encore completement élucidés. Cependant, I'un des effets constatés de ce type de nébulisation
est une augmentation de la température du liquide a nébuliser, ce qui peut induire une
dénaturation du PA (Figure 39) (Bisgaard et al. 2001; Gibbons et Smyth 2011; Chan et
al. 2014; Berlinski 2015; Martin et Finlay 2015; Carvalho et McConville 2016;

Pleasants et Hess 2018; Coste 2019).

Tubulure

Interface

Flux d'air

\
. Gouttelettes d'aérosol

Coupelle contenant le liquide a nébuliser
Cuve contenant I'eau

Ondes ultrasoniques

Circuit
de ventilation
(facultatif) ———

Générateur " Quartz

ultrasonique
Figure 39 - Représentation schématique d'un nébuliseur ultrasonique, d'apres (Coste 2019).

Le troisiéme et dernier type de nébuliseurs fonctionne comme une micro-pompe, de I'énergie
est utilisée pour forcer le passage du liquide a travers une membrane percée de trous
micrométriques. Les nébuliseurs a tamis vibrant peuvent étre passifs ou actifs. Les systémes
passifs utilisent un cristal piézoélectrique qui génére des vibrations lorsqu’il est soumis a un
courant électrique. Un transducteur transmet cette énergie au liquide, créant des vagues. Cette
transmission de I'énergie force le passage du liquide a travers la membrane perforée, induisant
la production de 'aérosol. Les systémes actifs ont, eux, une membrane en forme de dome qui
est directement en contact avec le cristal piézoélectrique. Lorsquun courant est appliqué, c’est
la membrane qui est mise en mouvement, sur un axe perpendiculaire a son orientation. Elle
vient alors frapper le liquide qui est extrudé a travers les pores (Figure 40). Ces systémes de
nébulisation permettent la génération d’'un aérosol dont le diametre aérodynamique est

relativement petit mais leur efficacité peut étre réduite en cas de colmatage des pores des
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membranes (Rubin 2010; Gibbons et Smyth 2011; Chan et al. 2014; Berlinski 2015;

Carvalho et McConville 2016; Pleasants et Hess 2018; Coste 2019).

Liquide a nébuliser

Quartz

Vibrations

Membrane microperforée
(tamis)

Gouttelettes d'aérosol . .

Figure 40 - Représentation schématique d'un nébuliseur a tamis vibrant actif, d'apreés (Coste 2019).

Un des désavantages des nébuliseurs est la production en continu de I’aérosol. En effet, cela
signifie que I'aérosol produit lors de 'expiration est « perdu ». Les systemes de nébulisation
les plus récents peuvent outrepasser ce probleme en synchronisant la production de I'aérosol
avec 'inspiration ou en utilisant un systeme de stockage de ’aérosol lors de I’expiration (Figure
41) (O’Callaghan et Barry 1997; Gibbons et Smyth 2011; Pleasants et Hess 2018;

Coste 2019).
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Figure 41 - Représentation schématique de la synchronisation des systémes de nébulisation avec l'inspiration du

patient, d'apres (Pleasants et Hess 2018).
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Il est important de noter que les nébuliseurs sont les seuls systemes de nébulisation qui
permettent de choisir I'intégralité des modes d’administration pour la voie inhalée : naso-

buccale, buccale exclusive et nasale exclusive (Figure 42) (Coste 2019).

\
2
A ‘
. ¢
*
»
Nébuliseur avec masque Nébuliseur avec Nébuliseur avec Nébuliseur avec embouts
bucco-nasal embout buccal embout nasal narinaires étanches

Figure 42 - Exemples des interfaces utilisables avec un nébuliseur, d'aprés (Coste 2019).

Le Tableau 7 ci-dessous présente les avantages et limitations des dispositifs présentés dans
cette section. La connaissance de ces parametres, partagés ou propres aux DM, peuvent influer
sur le choix de prescription des cliniciens en fonction des caractéristiques du patient et de la
pathologie a traiter. De maniéere générale, les DM portables (pMDI, DPI et SMI) sont utilisés
pour les traitements au long cours des pathologies pulmonaires, telles que I’'asthme ou la
BPCO. Les systemes de nébulisation sont plut6t utilisés a ’hopital ou chez les trés jeune enfants
(Bisgaard et al. 2001; DiBlasi 2015). Ces limites sont propres aux DM en eux-mémes mais

d’autres défis existent en aérosolthérapie.
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Tableau 7 - Limites et avantages des systémes d'aérosolisation, d'apres (Rubin 2010; Guillon et al. 2013)

Dispositifs Avantages Limitations
Portable Etanchéité nécessaire
pMDI Délivrance rapide Coordination déclenchement-
Couple DM-médicament inspiration
Portable ,
. . Etanchéité nécessaire
DPI Delivrance rapide Débit inspiratoire > 30 L/min
Couple DM-médicament
Portable
Faible débit inspiratoire requis Augmentation du risque d’effets
Amélioration des dépots | indésirables
=0 pulmonaires Adaptation de la formulation
Délivrance rapide Augmentation des cofits
Couple DM-médicament
Portable
Réduction des dépdts ORL Dépots pulmonaires plus faibles
CI Utilisable en ventilation mécanique | Augmentation des cofits
Choix administration naso-buccale | Augmentation de I'encombrement
ou buccale
Tous types de formulations liquides
Choix administration naso-buccale | Encombrement
ou buccale Préparation de la formulation
ST Utilisable en ventilation mécanique | préalable
Jetable Durée de nébulisation longue
Faibles cotits
Encombrement
Tous types de solutions Augmentation de la température
Choix administration naso-buccale | de la solution
Ultrasonique | ou buccale Impossible si solution visqueuse
Nébuliseurs

Utilisable en ventilation mécanique

Préparation de la formulation
préalable

Durée de nébulisation longue

Tamis vibrant
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5. Limites et défis de ’aérosolthérapie

Actuellement, ’aérosolthérapie est principalement utilisée pour le traitement des pathologies
pulmonaires, telles que les infections, les pathologies obstructives et certaines pathologies
restrictives. L’efficacité de ces traitements, bien qu'impactée par les variations anatomiques
inter-individuelles ainsi que par I'dge des patients ou le profil respiratoire, est prouvée et
l’aérosolthérapie est utilisée couramment en clinique (Hodson 1995; Coleman et al. 1996;
Rubin et Fink 2001; Smaldone 2004; Rau 2006; Dhand 2011; Rogers et Reibman
2011; Berlinski 2017). Les PA utilisés, cependant, restent peu nombreux méme si de
nouvelles entités, telles que des mucolytiques, des antibiotiques initialement utilisés par voie
orale, du surfactant ou encore certaines biothérapies, sont actuellement envisagées pour de la

délivrance pulmonaire (Rubin 2006; Apiou-Sbirlea et al. 2013; Ruge et al. 2013).

En outre, les difficultés de plus en plus grandes rencontrées lors de ’'administration par voie
orale entrainent un nouvel essor pour les applications systémiques de la voie pulmonaire. Ainsi
des administrations pulmonaires sont envisagées pour des pathologiques telles que
I'hypertension artérielle pulmonaire, certaines maladies infectieuses pour la vaccination, la
migraine, ’analgésie, la sclérose en plaque, certaines thérapies géniques ou encore le diabete
(Sanjar et Matthews 2001; Laube 2005, 2014; Heuking et Borchard 2011;

Newman 2017; Lavanya et al. 2020).

Quel que soit leffet voulu, local ou systémique, une des premieres limitations de
I'aérosolthérapie réside dans le controle fin des dépots pulmonaires et dans 'obtention d'un
ciblage de certaines régions pulmonaires. Ce dernier a été explicité, pour sa composante
passive, dans la section Mécanismes de dépots des aérosols. Toutefois, pour obtenir des effets
thérapeutiques plus importants ou pour réduire les effets indésirables, il serait nécessaire de
réussir un contréle des dépots suffisamment fin pour cibler, majoritairement ou uniquement,
les zones atteintes du tractus respiratoire. Des améliorations, dans le contréle de la
granulométrie de l'aérosol ou dans le développement des DM d’aérosolisation sont
envisageables. Les avancées importantes dans le développement de nanoparticules
thérapeutiques ouvrent aussi la voie a un potentiel ciblage de certaines régions pulmonaires,
notamment par la génération d’aérosols contenant des particules sensibles aux champs
magnétiques et dont les dépots seraient controlés en placant des aimants sur la cage thoracique
du patients (Croce et al. 2006; Durand et al. 2012; Rajapaksa 2013; Darquenne et
al. 2016; El Merhie et al. 2016; Newman 2017; Price et al. 2017; Manshadi et al.
2019). Il est important de noter, qu’actuellement, aucunes de ces options n’a su atteindre

I’étape du développement clinique et restent, donc, des potentialités.
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Pour l'obtention d’effets systémiques suffisamment importants pour remplacer d’autres voies
d’administration, des améliorations dans le contrdle des phénomenes d’absorption
pulmonaires des PA sont nécessaires. En effet, les différentes barrieres physiques, chimiques
et biologiques présentes au niveau de la barriere alvéolo-capillaire sont un des défis principaux
a relever pour faire de la voie pulmonaire une alternative intéressante (Groneberg et al.
2006; El-Sherbiny et al. 2011, 2015; Sakagami et Gumbleton 2011; Ruge et al.

2013; Hidalgo et al. 2015; Newman 2017; Ho et al. 2019).

Tableau 8 - Principales limites a outrepasser pour optimiser la voie pulmonaire, d’'apres (Newman 2017).

Impaction dans les VAS et le VAI de conduction

P . Modifications anatomiques dues a la pathologie

Mécaniques
Clairance muco-ciliaire
.. Dégradations enzymatiques
Chimiques
Effets du surfactant
Immunologiques Endocytose par les macrophages alvéolaires
Observance
Comportementales i

Mésusages

Pour outrepasser ces limites, les innovations galéniques ont un fort role a jouer. En effet, méme
dans le cas idéal d'un DM qui permettrait d’obtenir des dépots optimisés dans les régions
pulmonaires d’intérét, une absence de formulation galénique appropriée ne permettrait pas
d’obtenir le profil pharmacologique recherché. Parmi les formulations des poudres pour DPI
et des solutions pour les nébuliseurs, de nombreux efforts ont été réalisés en termes
d’ingénierie particulaires et d’utilisation d’excipients pour 'amélioration de I’absorption des
PA déposés (Sheth et Myrdal 2011a, 2011b; Islam et Cleary 2012; El-Gendy et al.
2013; Claus et al. 2014; Yang et al. 2014; Liang et al. 2015; Sibum et al. 2018; Ho

et al. 2019).

En outre, des formulations galéniques moins conventionnelles sont aussi a I'étude,
particulierement pour l'obtention d’effets systémiques par voie pulmonaire. En effet, les
formes nanoparticulaires présentent des avantages notables. Une nanoparticule est un objet
galénique ou technologique dont les trois dimensions sont comprises entre 1 et 100 nm, selon
la réglementation européenne (European Commission 2011). Toutefois, cet intervalle n’est
pas strictement défini, car des particules de dimensions supérieures présentent, elles aussi, des
propriétés spécifiques aux nanomatériaux (European Commission 2011). Découvertes

pour leur utilité thérapeutique dans les années 1970, elles ont connu un essor important entre
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1990 et 2000. En conséquence, de nombreuses formes galéniques nanoparticulaires ont été
mises sur le marché. Cependant, un manque d’efficacité clinique, des effets secondaires trop
importants ou la complexité des processus de fabrication ont conduit a leur retrait du marché.
Depuis lors, malgré de nombreuses nanoparticules-candidates, bien peu ont réussi a dépasser
les développement préclinique et clinique et encore moins ont été mises sur le marché
(Montigaud 2019). Cependant, malgré ces freins, les nanoparticules continuent a constituer
une forme galénique intéressante pour la délivrance pulmonaire de PA du fait des possibilités
quelles offrent dans la protection et 'amélioration de ’absorption et de la distribution des PA.
Ce faisant, elles seraient potentiellement 8 méme de permettre le développement de nouvelles
applications de la voie inhalée (Arulmuthu 2007; Bailey et Berkland 2009; Hureaux
2009; Albasarah 2012; Ali et Rytting 2014; Bohr et al. 2014; Paranjpe et Miiller-
Goymann 2014; El-Sherbiny et al. 2015; Hidalgo et al. 2015; Liang et al. 2015;

Resnier et al. 2016; ScherlieB 2019; Lavanya et al. 2020).

Toutefois, il convient de noter que toutes ces potentialités thérapeutiques peuvent induire
d’autres problémes qu’il convient de démasquer et d’élucider, avant de pouvoir les appliquer
en clinique. Ainsi, ces nouvelles formes galéniques et les nouveaux DM conduiraient a des
dépots pulmonaires et une absorption plus élevée. Ce faisant, les effets thérapeutiques
attendus seraient donc plus importants. Cependant, il est aussi fort probable que les effets
indésirables connus soient plus importants, voire d’observer I'apparition de nouveaux effets
indésirables. Enfin, la démultiplication de I'offre thérapeutique pourrait poser des problémes
de bioéquivalence, comme cela fut le cas pour les biothérapies inhalées (Apiou-Sbirlea et al.

2013; Ruge et al. 2013).

Enfin, des problémes autres que pharmacologiques et techniques se posent pour faire de
I'aérosolthérapie une voie d’administration optimisée. Dans un premier temps, de nombreux
soucis d’observance thérapeutique de I'aérosolthérapie ont été constatés. En effet, en fonction
des pathologies respiratoires étudiées, il a été montré que 30 a 50% des patients ne prenaient
pas leurs traitements selon les recommandations des cliniciens et les spécifications des
fabricants. Les conséquences de cette non-observance sont un mauvais contréle de la
pathologie, avec de forts risques d’aggravation de I’état clinique pouvant justifier le recours aux
services durgence. Ainsi, outre les effets néfastes propres au patient, ces manques
d’observance représentent aussi un cofit sociétal important (Crompton et al. 2006;

Goralski et Davis 2014; Ari 2015; Wallin et al. 2018).

Ce manque d’observance de la part des patients a été corrélé avec un manque d’entrainement
des patients a 'utilisation de leur traitement, conduisant a des mésusages. En outre, certains
patients réclament d’étre plus impliqués et responsabilisés dans les choix associés a leur santé.

Enfin, il a aussi été montré que face aux tres grands nombres de DM et de PA utilisés en
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aérosolthérapie, les professionnels de santé sont eux aussi demandeurs de formation sur
I'utilisation des produits d’aérosolthérapie. Ces demandes concernent particulierement les
médecins généralistes et les personnels paramédicaux, notamment les personnels infirmiers,
les masseurs-kinésithérapeutes et les ergothérapeutes (Crompton et al. 2006; Rau 2006;

Goralski et Davis 2014; Ari 2015; Wallin et al. 2018).

Malgré tous les intéréts de ’aérosolthérapie, il apparait que des solutions intégratives sont
nécessaires soit pour le développement de nouvelles thérapeutiques soit pour ’ajustement des
traitements aux patients (Cipolla et al. 2010). Dans un contexte réglementaire particulier,
ou les DM et les PA répondent a deux réglementations différentes, le développement de
nouvelles thérapeutiques demeure un processus long, complexe et cofiteux nécessitant le
recours a des modeles expérimentaux pour fournir des preuves scientifiques et cliniques
robustes, pertinentes et reproductibles avant I'acces au marché (AFNOR 2009; Scheuch et

al. 2010; Hughes et Health 2019; ISO 2019).

Modeéles d’études de la cartographie des dépots

d’aérosols et de ’absorption pulmonaire des

principes actifs

Du fait de la nécessité d’approches intégratives pour comprendre, prédire et moduler les
dépots d’aérosol dans le tractus respiratoire, I'utilisation de modeles est devenue tres fréquente
dans les étapes les plus précoces du développement. En effet, ils permettent, en fonction des
criteres de jugement choisi, de démasquer des points critiques et orienter les choix nécessaires.
Avant de présenter les différents types de modéles existants, il est nécessaire de s’intéresser

aux parametres qui permettent d’évaluer les dépots d’aérosols.

1. Evaluation des dépdts en aérosolthérapie

L’évaluation des dépots pulmonaires d’'un aérosol est un examen complexe. En effet, a I'inverse
des autres voies d’administration, I'étude des doses déposées est compliquée a mettre en place
du fait de 'importance de la respiration, de 'accessibilité a 'organe, de la variabilité constatée
dans les dépots d’aérosols et de la faible absorption pulmonaire. Bien que les méthodes
d’évaluation doivent étre adaptées a la finalité de ’étude, I'utilisation de la médecine nucléaire
reste la méthode prépondérante. Elle consiste a utiliser un traceur radioactif aérosolisé qui sera
inhalé par un patient. Lorsque la quantité de radioactivité déposée est suffisante, le patient est
placé dans un dispositif d’'imagerie médicale qui détecte les désintégrations radioactives du
traceur. Il est, ainsi, possible d’'imager les dépots de 'aérosol dans tout le tractus respiratoire,

ainsi que d’évaluer la clairance mucociliaire de l’aérosol déposé, en fonction des
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radiopharmaceutiques utilisés (Snell et Ganderton 1999; Anderson 2000; O’Riordan

et Smaldone 2016).

MDI + Spacer

Respimat

Figure 43 - Exemples d'images acquises lors d'expérience d'évaluation de dépdts d'aérosols générés par différents

DM, d'apres (Newman et Wilding 1999).

Cette méthode est, actuellement, la plus précise mais elle présente des risques pour le patient
par exposition a des rayonnements ionisants. En outre, les appareillages, locaux et
autorisations des institutions sanitaires nécessaires pour mettre en place ces études
représentent un frein majeur. C’est pourquoi la majorité de ces études sont conduites dans des
centres hospitalo-universitaires, qui utilisent couramment ces équipements et examens dans

leur pratique clinique.

C’est pourquoi d’autres méthodes ont été mises en place pour évaluer les dépots d’aérosol. Les
essais de PK restent une méthode de choix, relativement peu invasive, pour de telles études.
Elles consistent a exposer le patient a ’'aérosol et a prélever, a intervalles de temps données,
des échantillons d’urine et de sang du patient et a quantifier les concentrations en PA. Les
essais de PK nécessitent, cependant, de bloquer les phénoménes d’absorption par voie orale
qui surviennent suite aux dépdts naso-oro-phrayngés et a la clairance mucociliaire,
généralement par utilisation de charbon actif pour chélater le PA. En outre, dans le cas de
l'utilisation de certains analogues a des substances endogénes, il est obligatoire de connaitre
les niveaux sanguins basaux. Ces études sont donc complexes a mettre en place et sont
contraignantes pour le patient et pour I’équipe de recherche (Snell et Ganderton 1999;
O’Riordan et Smaldone 2016). D’autres méthodes d’évaluation, par réalisation de
bronchoscopies pour prélever des échantillons dans les voies aériennes et le parenchyme
pulmonaire ou pour étudier les dépots d’'un aérosol fluorescent, sont possibles mais elles sont
particulierement invasives pour le patient, et nécessitent l'utilisation d’équipement cotiteux
dont la manipulation requiert une expertise importante. Elles sont donc tres peu utilisées,
réalisées uniquement lorsqu'un tel examen est déja prévu pour le patient (Snell et

Ganderton 1999; Conway et al. 2013; O’Riordan et Smaldone 2016).
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Quelle que soit la méthode d’évaluation utilisée, il convient de déterminer différentes doses
pour, ensuite, comparer les dépots de I’'aérosol. On définit la dose nominale, aussi appelée la
charge, comme étant la dose initiale placée dans le DM d’aérosolisation. Les équations
suivantes permettent de calculer toutes les doses nécessaires a I’évaluation de base des dépots

d’aérosol (O’Riordan et Smaldone 2016) :

Equation 13 - Formule de la dose nébulisée

dose nébulisée = dose nominale — dose aprés aérosolisation

Equation 14 - Formule de la dose inhalée

dose inhalée = dose nébulisée — dose expirée

Equation 15 - Formule de la dose déposée

dose déposée = dose inhalée — dose expirée

Il est important de noter que les doses inhalées et déposées peuvent étre déterminées comme
une proportion de la dose nominale ou comme une proportion de la dose nébulisée. Dans le
premier cas, cela permet de calculer l'efficience du DM dans les processus d’aérosolisation.
Dans le second cas, cela permet la comparaison entre différents DM en termes de dosimétrie.
Enfin, la dose déposée peut étre étudiée a ’échelle de 'organisme entier ou a I'échelle de
chaque organe ou région d’organe. On définit alors la somme déposée totale comme la somme

de toutes les doses déposées.

Cette évaluation initiale des dépots d’aérosol est trés majoritairement réalisée par imagerie
scintigraphique, via des gamma caméras. Les acquisitions d’images peuvent étre réalisées en
deux dimensions, on parle alors de scintigraphies planaires, ou en trois dimensions, appelées
tomographies d’émissions monophotonique (TEMP) (« single photon emission computed
tomography » ; SPECT en anglais) (Figure 44) (Newman et Wilding 1999; Snell et
Ganderton 1999; Fleming et al. 2003, 2012, 2012; Montesantos 2008; Scheuch et
al. 2010; Conway et al. 2013; Corcoran 2015; O’Riordan et Smaldone 2016). Les
gamma caméras présentent un fonctionnement qui peut étre assimilé a la photographie,
exception faite que les ondes détectées ne sont pas des photons lumineux mais des photons
gamma dont I'énergie est dépendante du radioisotope utilisé. Etant donné la composante
photonique de la détection, des phénomenes d’atténuation et de diffusion sont observés et
doivent étre corrigés pour permettre une évaluation quantitative précise (Figure 45) (Snell et

Ganderton 1999; Lee et al. 2001; Fleming et al. 2003).
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Figure 44 - Exemples d'images de dépots d'aérosol obtenues par scintigraphies planaires ou par tomographie,

d'apres (Newman et Wilding 1999).
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Figure 45 - Représentation schématiques des phénoménes ondulatoires constatés en imagerie nucléaire, d'aprés

(Fleming et al. 2003).

L’évaluation initiale des dépots d’aérosol peut étre complétée par une évaluation plus fine.
Celle-ci consiste a déterminer la régionalisation des dépots au sein des VAI, c’est-a-dire a
évaluer les composantes centrales (i.e. dans les VAI de conduction) et périphériques (i.e. dans
les VAI de ventilation) des dépots. La Figure 46 présente les différences méthodes de

découpage des zones pulmonaires pour la détermination de la composante centrale et
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périphérique des dépdts. Il est aussi possible de déterminer I'index de pénétration de I’'aérosol
(PI), qui est le ratio de la dose périphérique sur la dose centrale. La détermination de la
régionalisation des dépots est particulierement importante dans la comparaison des dépots
générés par des DM différents, notamment pour le ciblage des régions pulmonaires (Snell et
Ganderton 1999; Clark 2012; Newman et al. 2012; Conway et al. 2013; O’Riordan
et Smaldone 2016). Cette évaluation nécessite, cependant, le recours a des examens
complémentaires. En effet, du fait de la faible résolution spatiale des gamma caméras, il est
complexe d’observer finement les structures anatomiques, voire de définir les contours des
poumons. Ainsi, le couplage d'une étude scintigraphique des dépots d’aérosols peut étre
complétée par des études scintigraphiques de ventilation en utilisant des gaz radioactifs, tels
que le 8mkrypton (Snell et Ganderton 1999; Fleming et al. 2003; O’Riordan et
Smaldone 2016) ou couplé a Ilimagerie médicale scanographique (appelée
tomodensitométrie, TDM) (Newman et Wilding 1999; Snell et Ganderton 1999;
Conway et al. 2013) ou encore a de I'imagerie par résonance magnétique (IRM ou MRI en
anglais). Toutefois, cette derniere nécessite 1'utilisation d’'une méthodologie particuliére et/ou
d’agents de contraste du fait de la faible densité de la majorité des tissus pulmonaires

(Newman et Wilding 1999; Montesantos 2008; Thompson et Finlay 2012).
C
F
P|PY JP(P
Plc C|P P|C
D|D P|P

Figure 46 - Représentation schématique des différents découpages possibles pour la détermination des doses

A

centrales et périphériques, d'aprés (Newman et al. 2012). C : central. I : intermédiaire. P : périphérique.
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Les évolutions dans le domaine de I'imagerie nucléaire ont permis d’améliorer les études de
dépots des aérosols, tant sur la résolution spatiale que sur le développement de nouveaux

radiotraceurs.

Historiquement, seules les scintigraphies planaires et les TEMP étaient disponibles pour ce
type d’études. Elles se basent sur I'utilisation du 99™technétium comme radiotraceur, dont la
demi-vie est de 6h et qui est un émetteur gamma dit monophotonique, c’est-a-dire qu’a chaque
désintégration, un photon est émis dans une direction unique. Cest le comportement
stochastique des désintégrations qui induit I’émission dans les trois dimensions de 1’espace
(Newman et Wilding 1999; Snell et Ganderton 1999; Lee et al. 2000; Dolovich

2001; Montesantos 2008; Venegas et al. 2012).

L’utilisation d’autres radioisotopes, tels que le ¢7gallium ou le *fluorodésoxyglucose (FDG), qui
sont des émetteurs de positrons, a permis I'’émergence de la tomographie par émission de
positron (TEP, PET en anglais). Un positron est I'antiparticule d’un électron, c’est-a-dire un
électron chargé positivement. Tres rapidement apres son émission et apres avoir perdu son
énergie cinétique par différentes interactions avec la matiere (ionisation, excitation et agitation
thermique), cette particule d’antimatiere génére une réaction d’annihilation, lorsqu’elle
rencontre sa particule de matiere. Cette réaction d’annihilation, au cours de laquelle les masses
des deux particules sont transformées en énergie, produit simultanément 2 photons
d’annihilation d’'une énergie de 511 keV et orientés a 180° 'un de I'autre. L’'image TEP est
générée par la détection, en coincidence, des photons sur deux modules de détection en vis-a-
vis. On compare aussi le temps mis par chaque photon pour venir heurter chaque détecteur
pour affiner la localisation du site de la réaction annihilation, réalisant ainsi une mesure du
temps de vol. La mise au point de la TEP a permis d’améliorer la résolution spatiale des images
acquises (Newman et Wilding 1999; Snell et Ganderton 1999; Lee et al. 2000;

Dolovich 2001; Montesantos 2008; Venegas et al. 2012).

Il est important de noter que quel que soit le radioisotope utilisé, il est possible de réaliser des
études fonctionnelles de dépots d’aérosol, afin de suivre les phénoménes d’absorption et de
clairance mucociliaire. De mise en place plus complexe, ces expérimentations ont permis tres
tot de quantifier ces phénomenes. Actuellement, les examens de clairance mucociliaire sont les
seuls encore utilisés en routine dans certaines pathologies pulmonaires (Hatch et al. 1964;

Bisgaard et al. 2001; O’Riordan et Smaldone 2016).
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Tableau 9 - Comparaison des techniques d'imagerie utilisables pour l'évaluation des dépots d'aérosols, d'apres

(Corcoran 2015).

Technique d’imagerie

Avantages

Limites

Scintigraphie planaire

Procédures standardisées
Technique de  quantification

établies

Mauvaise résolution spatiale
Pas de

tridimensionnelle

représentation

Couplage avec scanner ou MRI

pour amélioration de la résolution

Temps d’acquisition longs

TEMP _ T
spatiale Quantification plus complexe
Acquisition tridimensionnelle
Couplage avec scanner ou MRI .
. : . Production des
pour amélioration de la résolution . .
. radiopharmaceutiques plus
spatiale
TEP . L . complexe
Acquisition tridimensionnelle o
Temps de demi-vie des

Possibilité de marquage direct des

radioisotopes courts
PA

Acquisition tridimensionnelle o Lo )
. ] . . Utilisation limitée chez Iétre
Tres bonne résolution spatiale ) ) o
IRM o o o humain du fait des quantités
Suivi des dépots et de la ventilation | .
. . B nécessaires en agents de contraste
possible simultanément

L’évaluation des dépots d’aérosol présentée dans cette section bien qu’étant la méthode
primordiale et réglementaire, ne peut pas systématiquement étre mise en place a toutes les
étapes du développement d'un nouveau DM ou d’'un nouveau PA. En effet, toutes les
réglementations éthiques mises en place pour encadrer les expérimentations sur la personne
humaine, ainsi que les cofts et délais associés ne sont pas compatibles avec le développement
d’'un nouveau produit, particulierement dans le cas des DM dont le cycle de vie est court
(AFNOR 2009; Scheuch et al. 2010; Hughes et Health 2019; ISO 2019).

Ainsi, le recours a des modeles précliniques a été nécessaire pour permettre le maintien de
I'innovation en aérosolthérapie. Les quatre grands types de modéeles (in silico, in vitro, in vivo

et ex vivo) sont présentés dans les sections suivantes.

2. Apports et limites des modéeles in silico

Les modeéles in silico ou modeles mathématiques consistent a créer une équation permettant
de prédire le comportement de I'aérosol dans le tractus respiratoire. Du fait des variabilités
inter- et intra-individuelle existantes chez I’étre humain, ces modeles se basent généralement

sur des conceptions idéalisées du tractus respiratoire au sein desquels sont implémentés les
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mécanismes de dépot des aérosols et la dynamique ventilatoire (Martonen 1993;

Martonen et al. 2000).

Les modeles in silico peuvent étre classés en différentes catégories en fonction des concepts
mathématiques utilisés pour développer le modele: semi-empirique, déterministe ou

stochastique basés sur la mécanique des fluide (Tableau 10) (Ganguly et al. 2019).

Tableau 10 - Vue d'ensemble des différents modéles mathématiques utilisés pour l'évaluation des dépdts

d'aérosols, d'apres (Ganguly et al. 2019).

Semi-empiriques

Déterministes

Stochastiques

Echelle de . . Poumons entiers ou site-
e . Poumon entiers Poumons entiers L.
modélisation spécifique
Succession de | Succession de
Résolution des dépots | Régionale branchement de voies | branchement de voies
aériennes aériennes ou continu
.. . . Modele  eulérien ou | Modele eulérien ou
Suivi particulaire Non . .
lagrangien lagrangien
. Equations différentielles
Ajustement de formules | . . . . L
; o Equations différentielles | non linéaires ou
Méthode de calcul mathématiques avec des L ] . .
] . non linéaires équations différentielles
données expérimentales .
partielles
Utilisation Faible Modérée Importante
« Human Alimentary | « Multiple-Path Particle | « Computational  Fluid
Exemples . . .
Tract Model » Dosimetry Model » and Particle Dynamics”
Modélisation . .
. Non Possible Oui
pathologique

Les modeles semi-empiriques des dép6ts sont des modeles historiques. Ils se basent sur les
équations présentées dans la section Mécanismes de dépot, qui sont modifiées pour s’ajuster a
des données expérimentales. Ils ne permettent d’obtenir des prévisions qu'a des niveaux

régionaux, généralement corrélés aux lobes et lobules pulmonaires (Ganguly et al. 2019).

Les modéeles déterministes, eux, reposent sur des concepts mathématiques plus complexes. Ces
modeles sont basés sur le diametre aérodynamique des particules, considérées comme isolées
et n’interagissant pas entre elles, dans des modeles idéalisés des voies aériennes (Figure 47)
(ICRP 1994;

Albuquerque 2013; Martin et al. 2018; Ehrmann et al. 2020). Ces derniéres obtenues

Darquenne et Paiva 1996; Hofmann 1996; Heyder 2004;

a partir de données issues de patients, ont été lissées et harmonisées pour étre ajustées au
modele de bifurcations pulmonaires de Weibel (Yeh et Schum 1980). Les dynamiques
ventilatoires sont, ensuite, appliquées aux particules, qui sont considérées dans un espace

bidimensionnel. Ces modeles découpent les dépdts en composantes extrathoracique (nasales
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et oro-pharyn-laryngées) et en composantes intrathoracique en fonction des générations des
voies aériennes (trachées et grosses bronches, petites bronches et bronchioles, acini) (ICRP
1994; Darquenne et Paiva 1996; Hofmann 1996; Heyder 2004; Albuquerque 2013;
Martin et al. 2018; Ehrmann et al. 2020).

L'un des modeles déterministes les plus connus est le « Lung Dose Evaluation Program »
(LUDEP), qui est né d’une initiative de la Commission Internationale sur la Protection
Radiologique (ICRP) en 1994. Les limitations inhérentes a ce modele (i.e. modélisation d’un
homme adulte sain pour des expositions professionnelles) n’étaient pas compatibles avec la
modélisation des dépots d'un aérosol médical. Un autre modele déterministe, le « Multiple-
Path Particle Dosimetry » (MPPD) représente une itération importante par rapport au LUDEP,
car il permet d’utiliser différents modeles idéalisés des voies aériennes humaines ou animales
et estime les dépots en fonction des parametres de I'aérosol (MMAD, GSD, densité, facteur de
forme). Le MPPD estime aussi la clairance de I’aérosol. Il propose des estimations en
découpant le tractus respiratoire en 3 grandes régions : téte, voies aériennes de conduction et
voies aériennes de ventilation, elles-mémes subdivisées en régions pulmonaires anatomiques
(ICRP 1994; Darquenne et Paiva 1996; Hofmann 1996; Heyder 2004;
Albuquerque 2013; Martin et al. 2018; Ehrmann et al. 2020).

(a) (b)

Figure 47 - Exemple de modeéle idéalisé des voies aériennes, d'apreés (Koullapis et al. 2018). (a) : Géométrie réaliste
des voies aériennes. (b) : Géométrie adaptée pour expérimentation. (c) : Modéle physique pour expérience de

dépots.

Les modeles stochastiques ou « Computational Fluid Dynamics » (CFD) représentent les

modeles les plus récents et les plus complexes dans I’estimation mathématique des dépots
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d’aérosol découlant de la résolution de I’équation de Navier-Stokes. Basés sur des résultats
expérimentaux ou sur des théories mathématiques, ils sont une itération importante des
modeles déterministes, car ils prennent en compte les flux d’air a I'intérieur du tractus
respiratoire. Ce dernier est découpé en différentes sections en fonction du comportement des
flux d’air et en fonction du découpage anatomique (Figure 48) (Darquenne et Paiva 1994,
1996; Hofmann 1996; Choi 2007; Burrowes et al. 2017; Oakes et al. 2017;
Koullapis et al. 2018; Martin et al. 2018; Vulovi¢ et al. 2018; Longest et al. 2019;

Ehrmann et al. 2020):

e Cavités nasale et buccale : flux turbulent

e Pharynx et larynx : flux turbulent

e Trachée : flux turbulent modulé par l'effet du flux laryngé
e VAI de conduction : flux turbulent

e VAI de ventilation : flux laminaire

e Acini: flux laminaire

Du fait de la prise en compte de la mécanique des fluide, ces modeles peuvent étre utilisés en
considérant des débits ventilatoires variables, a I'état d’équilibre ou dépendant du temps. En
outre, les modélisations peuvent étre réalisées en considérant une, deux ou trois dimensions,
ce qui permet de mieux coller a 'anatomie réelle des poumons, qui ne sont plus des structures
idéalisées mais qui sont directement issues d’acquisitions sur des individus sains ou malades
(Darquenne et Paiva 1994, 1996; Hofmann 1996; Choi 2007; Burrowes et al. 2017;
Oakes et al. 2017; Koullapis et al. 2018; Martin et al. 2018; Vulovi¢ et al. 2018;
Longest et al. 2019; Ehrmann et al. 2020). Cela permet de prendre en compte l'effet des
pathologies dans I'estimation des dépots d’aérosol (Burrowes et al. 2017; Oakes et al.

2017; Ganguly et al. 2019; Longest et al. 2019).

Les modeles CFD les plus récents essayent de prendre en compte les phénomeénes
pharmacologiques survenant lorsque I'aérosol s’est déposé dans les voies aériennes. L'idée
rémanente derriere ces modeles et d’étre a méme d’estimer les parametres PK (absorption et
clairance notamment) pour, ensuite, réaliser des modeles intégratifs physiologiques et
pharmacologiques pour prédire les effets d'un aérosol (« Physiologically Based PK »)

(Bickman et al. 2018; Martin et al. 2018; Vulovi¢ et al. 2018; Longest et al. 2019).
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Figure 48 - Points-clés dans le développement d'un modéle de dépots par CFD, d'apreés (Burrowes et al. 2017).

3. Apports et limites des modéeles in vitro

Les modeles in vitro sont des modeles purement expérimentaux qui peuvent étre divisés en
deux catégories. D’'une part, les bancs d’essai qui permettent d’étudier les caractéristiques
physico-chimiques de I'aérosols et d’effectuer des expériences de dosimétrie. D’autre part, les
cultures cellulaires qui permettent d’étudier les effets PD (et quelques parametres PK) d’un

aérosol.

Les bancs d’essais utilisent différents dispositifs pour étudier les dépots d’aérosol dans la
sphere ORL et pour déterminer la dose d’aérosol a méme d’atteindre la trachée. La premiere

étape d'un banc d’essai consiste a utiliser un impacteur en cascade (

Figure 49) reconnu par une pharmacopée pour déterminer le MMAD de I’aérosol (Son et al.

2011; Ehrmann et al. 2020).
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Figure 49 - Exemples d'impacteur en cascade reconnu par la Pharmacopée Européenne, d'apreés (Son et al. 2011).
A : Andersen Cascade Impactor. B : Next Generation Impactor. C : Marple Miller Impactor. D : Multistage Liquid

Impinger.

Ces bancs, relativement minimalistes, ne permettent cependant pas d’étudier les doses
déposées au niveau de la sphére ORL ni la dose qui arrivera dans la trachée. Ainsi, des bancs
d’essais plus complexes ont été développés. Ils utilisent des pompes respiratoires, afin de
mimer les débits ventilatoires humains, qui peuvent étre modifiés pour prendre en compte des
différences dues a des pathologies ou les variabilités liées a I'age. Ces pompes se composent
d’un piston controlé par un ordinateur. Afin d’accroitre leur pertinence, la plupart de ces bancs
utilisent une réplique tridimensionnelle des VAS, qui peuvent étre des modeles idéalisés ou
des répliques de téte de patients, imprimées en trois dimension (Figure 50) ou issues de
plastination d’individu ayant légué leur corps a la science. Des filtres sont utilisés pour collecter
la fraction non déposée de I'aérosol a la sortie de la réplique (Son et al. 2011; Le Guellec et
al. 2014; Leclerc et al. 2014a, 2014b, 2015; Lizal et al. 2015; El Merhie et al. 2016;
Verbanck et al. 2016; Pourchez et al. 2017a; Moghadam et al. 2018; Upadhyay et
Palmberg 2018; Ehrmann et al. 2020).
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Figure 50 - Exemple d'un banc d'essai utilisant une réplique imprimée en trois dimension pour l'évaluation des

dépots d'aérosol, d'apres (Leclerc et al. 2014a).

Les modeles cellulaires sont utilisés depuis maintenant plusieurs décennies pour étudier la PD
d’un PA lorsqu’il est mis en contact avec les cellules. Certains phénomeénes de PK peuvent étre
étudiés, tels que I'absorption au travers d’un tapis de cellules épithéliales ou les mécanismes
de métabolisation. Initialement, les cellules étaient cultivées lignées par lignées, afin d’étudier
leffet d'un aérosol sur chacune. Cependant, cette méthode s’est révélée biaisée, car des
différences ont été constatées, en termes de morphologie, de métabolisme ou de polarisation,
entre les cellules en monoculture et les cellules observées in situ en histologie. C’est alors que
sont apparus des modeles de co-culture intégrant deux lignées cellulaires ou plus. Toutefois,
ces modeles restent limités, car les cellules sont immerggées, ce qui n’est pas physiologique pour
ces cellules dont la face apicale est exposée a ’air. De plus, dans les cultures immergées, la mise
en contact des cellules avec I’aérosol se fait soit en déposant I’aérosol a la surface du milieu de
culture cellulaire soit en dissolvant le PA dans ledit milieu. C’est de ce constat que sont apparus
les systemes ALI (« air-liquid interface »), qui permettent de déposer directement 1’aérosol sur
le tapis cellulaire, via des systémes de nébulisation dédié comme le Vitrocell Cloud (Figure 51)
(Buckley et al. 2011; de Souza Carvalho et al. 2014; Hittinger et al. 2017; Hiemstra

et al. 2018; Ehrmann et al. 2020).
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Figure 51 - Représentation schématique d’un systéeme ALI, d'apres (de Souza Carvalho et al. 2014).

Les systémes de culture les plus récents et les plus complexes ont été développés en capitalisant
sur les systémes ALI et en essayant d’y adjoindre plus de biomimétisme. En effet, du fait de la
finesse de la barriere alvéolo-capillaire, les cellules sont en contact avec de I'air sur leur face
apicale et sont directement posées sur la membrane basale, elle-méme en contact avec
Pendothélium des capillaires pulmonaires. Ainsi, elles sont soumises de part et d’autre a des
pressions, gazeuse d’un c6té et liquidienne de I'autre. C’est de ce design que sont inspirés les
« lung-on-chip » qui ont pour but récréer la barriere alvéolo-capillaire (Figure 52) (de Souza
Carvalho et al. 2014; Hittinger et al. 2017; Hiemstra et al. 2018; Artzy-Schnirman

et al. 2019).
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Figure 52 - Représentation schématique d'un « lung-on-chip », d'aprés (de Souza Carvalho et al. 2014).
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Le tableau ci-dessous présente les avantages et les limitations des modéles in vitro d’étude des

dépots d’aérosol.

Tableau 11 - Comparaison des modeles in vitro, d'aprés (de Souza Carvalho et al. 2014; Upadhyay et Palmberg

2018; Ehrmann et al. 2020).

Modéles

Avantages

Limitations

Impaction en cascade

Réglementaire
Facile a mettre en place et a utiliser

Comparaison DM et formulation

Estimation des dépots empiriques

Bancs d’essais

Facile a mettre en place et a utiliser
Comparaison DM et formulation
Standardisation des débits

ventilatoires

Débits peuvent induire des biais
(surtout pour les DPI)
Biomimétisme des répliques

débits

ventilatoire ne prend pas en compte

Standardisation des

I’état physiopathologique

Cultures cellulaires immergées

Cotit-efficient

Biomimétisme de [I’épithélium

respiratoire

Dose déposée difficilement
estimable/comparable avec la
réalité

Adjonction au milieu de culture

peuvent créer des biais

Cultures ALT

Biomimétisme de 1’épithélium
respiratoire
Dépots de PA biomimétique
(particule et gaz)

Dose controlée

Cofiteux
Long
Difficile a mettre en place

Pas de particules > 5 um

« Lung-on-chip »

Perfusion

Biomimétisme

Faible débit du milieu de culture
cellulaire
Cofliteux
Difficile a mettre en place et a

utiliser

4. Apports et limites des modéles in vivo

Les modeles in vitro sont complémentaires des modeles in vivo, car ils permettent d’étudier

certains des phénomeénes majeurs consécutifs a ’administration d'un aérosol. Cependant, la

complexité d’'un organisme complet est impossible a appréhender par I'in vitro. C’est pourquoi
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les modeles in vivo restent, a I'heure actuelle, nécessaires pour comprendre le devenir de
particules inhalées dans 'organisme. En théorie, le meilleur modéle in vivo disponible pour
étudier les dépots d’aérosols serait 1'étre humain. Cependant, méme si de tels essais
réglementaires sont obligatoires pour la mise sur le marché d’'un produit de santé, les raisons
éthiques évidentes, renforcées par des textes législatifs, limitent la possibilité
d’expérimentation sur la personne humaine. En outre, les techniques utilisées pour
I’évaluation des dépdts d’aérosols étant considérées comme risquées ou invasives, le
recrutement de patient reste limité a quelques individus par les autorités de santé et les comités
de protection des personnes. A titre d’exemple, I'’équipe de Rissler et al. s’est intéressée aux
dépots d’aérosols environnementaux, qui est une préoccupation de santé publique a I’échelle
mondiale. Leur étude, publiée en 2017, comptait un effectif de 67 personnes, ce qui est
considérable pour ce type d’étude (Rissler et al. 2017). A titre de comparaison, en 2017,
Dugernier et al. publiaient une étude sur la comparaison de deux nébuliseurs pour
I’administration a travers des canules nasales a haut débit d’O., qui est sujet d’intérét dans les
services de réanimation. L’effectif de cette étude était de 6 patients (Dugernier et al. 2017).
Enfin, en 2019, Reychler et al. ont pu recruter 6 patients pour une étude portant sur I'impact

de la position du nébuliseur sur les dépots d’aérosol (Reychler et al. 2019).

Compte tenu de ces limitations, les expérimentations in vivo sur animaux semblent étre une
alternative intéressante. Cependant, I'une des premieres limites, et la plus importante, a ce
genre d’étude est I’éthique de I'expérimentation animale. En 1959, Russel et Burch introduisent
le principe des 3R (National Center for Replacement, Reduction and Refinement of
Animal Research 2018). Au cours du temps, ce concept s’est développé et est de plus en
plus présent de nos jours (Fenwick et al. 2009; Hughes et Health 2019; NIH 2019). 11

consiste a réduire les souffrances animales non nécessaires a ’aide de trois grands principes :

e Remplacer (Replace) autant que possible les modeles animaux par des modeéles
alternatifs, principalement par des modeles in vitro ou in silico mais lorsque cette
substitution est impossible par l'utilisation d’espece moins a méme de ressentir les
effets de cette expérimentation (poissons, insectes, mollusques, ...).

e Réduire (Reduce) a un strict minimum le nombre d’animaux utilisés, bien souvent par
le calcul d'un nombre de sujet nécessaire en vue de I'effet escompté. En outre, lorsque
cela est possible, il est demandé de ne pas sacrifier les animaux (animaux controles,
études non invasives, pathologies non terminales).

o Raffiner (Refine) le plus possible la méthodologie utilisée d’'une part en minimisant les
biais qui pourraient conduire a la nécessité de reconduire 1'étude mais aussi en
choisissant des critéres d’interruption de I'étude et des critéres de jugements qui

permettent la minimisation de la souffrance animale.
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Les concepts des 3R et de I’éthique de I'expérimentation animale ont été intégrés dans les

textes législatifs (directive n°2010/63/EU) et sont respectés a I’échelle internationale.

Lorsque I'expérimentation animale est nécessaire, le choix de 'espéce animale qui sera le
support de I’étude est un parametre crucial, car les données générées doivent étre extrapolables
a lespece humaine. Il est alors intéressant de se tourner vers la physiologie et 'anatomie
comparées, afin de choisir 'espece la plus pertinente. Ainsi, les espéces mammiféres
représentent un choix intéressant. Les especes les plus utilisées pour la recherche en aérosol

sont le macaque, la souris, le rat, le porc, le mouton et le lapin.

Rongeurs et lagomorphes

Les especes de rongeurs et de lagomorphes sont utilisées du fait de leur élevage aisé, du
controle possible de leur génome permettant de développer des modeles pathologiques, des
cotits d’entretien relativement faibles qu’ils représentent et, enfin, pour leur maniabilité. Leur
respiration est exclusivement nasale, ce qui limite l'utilisation d’interface et nécessite
l'utilisation de dispositifs particuliers pour 'administration des aérosols, qui outrepassent les
VAS (instillation intra-trachéale) ou qui délivrent ’aérosol dans I'environnement de 'animal
(dispositifs corps entier ou « nose only »). En outre, 'anatomie du tractus respiratoires, par
rapport a celui de I'étre humain, présente des sections plus faibles et plus courtes (Tableau 12),
ce qui représente une limite pour la taille des particules respirables et diminue les phénomeénes
d’impaction. A linverse, en termes de proportions, les VAS occupent une surface plus
importante et présentent un trajet plus tortueux ce qui augmente les phénomenes de dépots
dans cette région anatomique (Guillon et al. 2013; Harkema 2015; Reece 2015). En
outre, il existe des différences de proportion dans la composition cellulaire de I'épithélium
respiratoire, ce qui peut induire des différences dans les phénomeénes de dépdts d’aérosol et
d’absorption pulmonaire de I'aérosol déposé (Brown 2015; Mercer et Crapo 2015;
Plopper et Hyde 2015; Reynolds et al. 2015). Enfin, la position quadrupede des rongeurs

et lagomorphes peut impacter de maniere significative les dépots d’aérosol (Brown 2015).
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Tableau 12 - Anatomie comparée de la structure du tractus respiratoire, d'apres (Peake et Pinkerton 2015).

Etre humain Macaque Rongeurs Cochon
Plévre Epaisse Fine Fine Epaisse
. L. Etendu, peut Etendu, peut
Tissu conjonctif . . L . .
. . entourer plusieurs Petit Si présent, petit entourer plusieurs
interlobaire
lobules lobules
Plusieurs Plusieurs
. générations générations
Plusieurs Quelques ) )
. . prolongées en prolongées en
generations, générations, dont

Bronchioles non

prolongées par les

une seule prolongée

conduits alvéolaires

conduits alvéolaires

respiratoires . . (ou quelques (ou quelques
bronchioles en bronchioles . .
. L bronchioles bronchioles
respiratoires respiratoires . . . . . .
respiratoires, tres respiratoires, tres
courtes) courtes)
Bronchioles L. Plusieurs Absente ou 1seule | Absente ou 1seule
. . 1a 3 generations L. L. L.
respiratoires generations courte generation courte géneration

La physiologie respiratoire des rongeurs et lagomorphes présente aussi des différences

importantes avec I'étre humain. Ainsi, leur fréquence respiratoire est 10 a 15 fois supérieure

pour des VC plus faibles d’un facteur 200 a 400. Ces différences sont a méme de générer des

différences majeures dans les dépots pulmonaires (Tableau 13). En outre, les résistances des

voies aériennes sont trés supérieures aux valeurs humaines, d’'un facteur 200 a 400 chez la

souris, d'une facteur 40 a 80 chez le rat et d'un facteur 5 a 10 chez le lapin (Figure 53) (Guillon

et al. 2013; Bates 2015; Hazari et Farraj 2015).

Tableau 13 - Comparaison des parameétres respiratoires de base chez différents mammiféres, d'apreés (Guillon et

al. 2013; Hazari et Farraj 2015).

. Fréquence
Espéces VC (mL) MYV (L/min) .
(cycle/min)
Homme (77,8 kg) 426 8,7 14,7
Macaque (2 — 3 kg) 250 — 270 0,31 — 1,41 31—52
Rat (0,300 — 0,305 kg) 1,32 — 2,05 0,172 — 0,209 103 — 130
Souris (0,020 kg) 0,74 0,011 — 0,036 84 —230
Porc (25 kg) 286 6 15— 24
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Figure 53 - Résistances des voies aériennes pour plusieurs especes de mammiferes en fonction du poids corporel,

d'apres (Bates 2015).

Macaque

Le macaque appartient a la catégorie des primates non humains. Etant donné sa proximité
évolutive et anatomique avec I'étre humain, il est possible d’administrer des aérosols en
position verticale, a 'aide d’interfaces adaptées mais qui peuvent engendrer des pertes
d’aérosol. Lorsque la coopération de I'animal n’est pas obtenue, il est nécessaire de le sédater.
Ce faisant, des biais peuvent apparaitre par modification du profil respiratoire.
Comparativement a d’autres espéces de mammifeéres, ’architecture du tractus respiratoire est
proche de celle de I’étre humain, exception faites des VAS qui sont, aussi, plus tortueuses et
importantes (Guillon et al. 2013; Harkema 2015; Reece 2015). En termes de d’anatomie
et de physiologie respiratoire, le macaque est plus proche d’un enfant que d’un adulte, du fait
de sa petite taille (Tableau 12 & Tableau 13). La composition cellulaire de I’épithélium reste
relativement proche de celle de I'étre humain (Brown 2015; Mercer et Crapo 2015;

Plopper et Hyde 2015; Reynolds et al. 2015).

De maniere générale, les avantages et limites des modeles macaques sont similaires a ceux des
rongeurs et lagomorphes, exception faite des structures anatomiques qui sont plus proches de
celles utilisées de I’étre humain. En outre, les primates non humains sont moins sensibles a

I'insufflation des volumes d’air.
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Porc

Les porcs représentent des modeéles animaux tres utilisés en aérosolthérapie, particulierement
en ventilation mécanique (Goldstein 2005; Lu et al. 2010; Manunta et al. 2013).
L’anatomie des VAS n’est, cependant, pas compatible avec des administrations d’aérosol en
ventilation spontanée (Guillon et al. 2013; Harkema 2015; Reece 2015). L’anatomie du
tractus respiratoire porcin présente des similitudes et des disparités par rapport a I'étre
humain. Alors que la plévre et le tissu conjonctif interlobaire sont semblables a ceux de I'étre
humain, les bronchioles respiratoires et non respiratoires sont plus proches de celles des
rongeurs (Tableau 12). Le reste de I’arbre trachéobronchique est, lui, similaire a celui de ’étre
humain. En outre, il est important de noter que la partie craniale du lobe supérieur droit est
directement abouchée sur la trachée par le biais d'une bronche trachéale (Pinkerton et al.
2015). La composition de I’épithélium respiratoire du porc est I'une des plus proche de celle
de I’étre humain, avec des proportions trées similaires des différents types cellulaires (Brown
2015; Mercer et Crapo 2015; Plopper et Hyde 2015; Reynolds et al. 2015). La
physiologie respiratoire du porc est aussi tres proche de celle de ’humain avec des VC, des MV

et des résistances tres comparables (Tableau 13 & Figure 53).

L’intérét du porc dans la recherche en aérosolthérapie est notable de par sa grande similarité
avec I’étre humain. Cependant, son utilisation en expérimentation animale représente un cotit
particulierement important en termes d’équipements et d’infrastructures nécessaires, qui
doivent étre compatibles avec ces animaux imposants. Par conséquent, de nombreuses études
sont menées sur le jeune porcelet, ce qui diminue la proximité anatomique et physiologique
par rapport a I'étre humain adulte. En outre, leur manipulation nécessite des techniciens
spécialisés. Enfin, peu d’élevage produisent des porcs pour 'expérimentation animale, I'intérét

de ces derniers étant plus importants dans I'industrie agro-alimentaire.

Malgré les considérations éthiques et financiere, les modéles animaux in vivo restent,
actuellement, une nécessitée dans la recherche préclinique en aérosolthérapie. Cependant, leur
utilisation est génératrice de biais qui doivent étre impérativement pris en compte, afin de
permettre la génération de données robustes et pertinentes pour étre extrapolables a I'étre

humain (Phalen et al. 2008).

5. Apports et limites des modeéles ex vivo

Les modeles ex vivo sont moins connus que les autres modeles pour I’étude préclinique des
dépots intrathoraciques d’aérosols. Un des premiers modeles ex vivo développé utilisait des
poumons isolés de lapins. Apres exsanguination, les poumons et le bloc cardiaque étaient

prélevés, puis canulés. La perfusion sanguine était assurée par le biais d'une pompe a flux
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laminaire, tandis qu’une ventilation mécanique était mise en place par le biais d'un respirateur
dédié a 'expérimentation animale. Ce modele fut utilisé pour étudier la PK de I'isoprénaline et
de ses prodrogues. Cependant, la complexité de ce modele et les compétences requises pour le
faire fonctionner n’ont pas permis sa démocratisation (Brazzell et al. 1982). Toutefois, une
dizaine d’années plus tard Seeger et al. réutilisérent ce modeéle pour étudier la physiopathologie
vasculaire du SDRA, sans utilisation d’aérosol (Seeger et al. 1994). Ce sont Beck-
Broichsitter et al. qui réutiliseront ce modele, 15 ans plus tard, pour étudier la faisabilité de
I’aérosolisation de nanoparticules et leurs dépots pulmonaires, ainsi que la PK associée (Beck-
Broichsitter et al. 2009). Cependant, ce modele reste trés peu utilisé. Une variante de ce
modele, adaptée pour des poumons de rat, a été développée et utilisée pour I'évaluation des
dépots d'un aérosol issu d'un DPI et l'effet de plusieurs formulations de poudres (Ewing
2010). Bien que ces modéles présentent un intérét notable, ils n’ont pas été pérennisés. En
outre, 'extrapolation des données générées avec ces modeles reste compliquée du fait des
différences anatomiques et physiologiques existantes avec 1'’étre humain, particulierement

dans le cas du modéle murin.

Un autre modele ex vivo basé sur I'utilisation d'un poumon de porce plastiné, distribué par la
compagnie Nasco, a été publiée en 2015 par Morozov et al. L’étude réalisée visait a étudier les
dépots de différents aérosol de taille micro- et nanométriques (Morozov et Kanev 2015).
Bien que le design de I’étude semble intéressant, celle-ci souffre de biais étant donné le type de

poumon utilisé (poumon droit plastiné) et 'administration de ’aérosol.

Ainsi, le premier modele ex vivo par ventilation passive pour les études précliniques de dépots
intra-thoracique d’aérosol a été développé par Perinel et al, lors de sa thése au sein de notre
laboratoire. Ce modéle se compose d’un tractus pulmonaire porcin placé dans une enceinte
étanche. La ventilation spontanée est générée grace a un générateur de dépression, créant des
pressions négatives dans l’enceinte, afin de mimer la dépression intra-pleurale. Une réplique
humaine des VAS, dans un premier temps plastinée puis stéréolithographiée, compléte le
modele, lui apportant un biomimétisme satisfaisant pour I’étude des dépots d’aérosol (Figure
54). Le profil respiratoire du modele, réglable grace aux générateurs de dépression, permet de
générer une grande variété de modes ventilatoires (Perinel et al. 2016, 2017). Ce modele
ex vivo a également été appliqué a I’étude de dépots pulmonaires d’'un bioaérosol bactérien de

Legionella pneumophila (Perinel et al. 2018).
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Figure 54 - Représentation du modele préclinique ex vivo développé par (Perinel et al. 2017). 1 : Réplique de téte

humaine. 2 : valve a sens unique. 3 : tube plastique. 4 : filtre expiratoire. 5 : tractus pulmonaire porcin. 6 :

enceinte instrumentée. 7 : générateur de dépression.

Ce modele innovant présente, cependant, des limitations qui sont génératrices de potentiels
biais dans I'étude des dépdots pulmonaires. La position du modeéle, en décubitus dorsal,
diminue la pénétration de I'aérosol dans le poumon. L’absence de cage thoracique ne permet
pas de stabiliser les volumes pulmonaires en fin d’expiration, ces derniers ne dépendant que
des propriétés mécaniques intrinseéques du tractus respiratoire utilisé, qui sont soumises a des
variations inter-individuelles. Ainsi, des phénomeénes d’hyperinflation peuvent étre observés,
générant des inégalités régionales de la ventilation. Enfin, ce modéle représente un sujet adulte
sain et ne permet donc pas d’étudier les spécificités des dépots d’aérosol dans les pathologies

pulmonaires ou chez des patients pédiatriques.

Cependant, les avantages apportés par ce modeéle, tels que sont faible colt, sa facilité
d’utilisation, 'absence de restrictions éthiques du fait de l'utilisation de tractus respiratoires
porcins collectés dans des abattoirs (donc des déchets de I'alimentation humaine) et son
biomimétisme de la ventilation spontanée chez I'adulte humain font de ce modéle un outil

préclinique d’intérét pour la cartographie précise des dépots d’aérosols.
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Partie 2

Objectifs et méthodologie utilisée

Objectifs du travail de these

Les différents modéles précliniques d’étude des dépots d’aérosols semblent complémentaires,
les avantages des uns palliant les limites des autres. Le choix d’un type de modéle par rapport

a un autre est motivé par la finalité des études a mener.

Toutefois, peu de modeles d’utilisation simple, présentant de faibles cofits associés, ayant un
biomimétisme suffisant, en termes de modélisation de ’anatomie et de la ventilation humaine
(saine ou pathologique), et ne présentant que peu de restrictions éthiques existent

actuellement.

Alalumiére des éléments présentés dans I'Introduction ce travail de thése consiste a capitaliser
sur les compétences acquises au sein du laboratoire lors du développement du modele
préclinique ex vivo porcin. L’'obtention d'une bourse ANR JCJC, grace aux connaissances et
compétences développées au sein du laboratoire, a permis le financement de ce travail de thése.
Ce projet ANR AMADEUS (Anatomical Models to study Aerosol DElivery to the 1UngS for
obstructive diseases) repose sur les difficultés inhérentes a I'obtention de la cartographie
précise des dépots lors du développement préclinique d'un nouveau DM/PA. L’objectif de ce
projet est, ainsi, d’améliorer le modele préalablement développé pour en réduire les biais et de

le diversifier en le « pathologisant » pour accroitre son biomimétisme.

L’objectif sous-tendant la totalité de ce travail est la mise a disposition d’'un panel de modéles
ex vivo pathologiques et sains, dans le but d’accélérer et de faciliter les études de cartographie
des dépots d’aérosols. Le Tableau 14 présente la segmentation initiale du projet, qui se propose
de développer deux modeles de pathologies obstructrices, la bronchiolite chez le patient
pédiatrique et la bronchopneumopathie chronique obstructive chez le patient adulte, et de
comparer ces modeles pathologiques a leur équivalent sain. Le but est, ainsi, d’étudier la
pertinence de ces modeéles pour les proposer en tant qu’outil pour laccélération du

développement de nouveaux DM d’aérosolthérapie.
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Tableau 14 - Organisation initiale du projet AMADEUS, tel que proposé dans le dossier d'’ANR.

WORK PACKAGE MAIN DELIVERABLES

WP1: Development of
pediatric chimeric models

Task 1.1: Development of infant upper airways replica by 3D printing connected to ex

vivo rabbit pulmonary tract ventilated artificially by passive expansion

Task 1.2 and 1.3: Physiological validation of the pediatric chimeric model including:
(i) measurement of pleural depressions and tidal volumes for different conditions (task
1.2) and determination of lung ventilation by 8™Krypton scintigraphy (task 1.3)

WP2: From healthy to
obstructive respiratory
conditions

Task 2.1: Development of an “infant” chimeric model mimicking bronchiolitis

Task 2.2: Development of an “adult” chimeric model mimicking COPD

WP3: Relevance of
chimeric models for
aerosol deposition studies

Task 3.1: Regional aerosol deposition in the “adult” chimeric model (healthy versus
COPD respiratory conditions, two interfaces for inhalation mask versus mouthpiece)

Task 3.2: Regional aerosol deposition in the “infant” chimeric models

(healthy versus bronchiolitis respiratory conditions)

Fort de ces objectifs ambitieux, ce projet a évolué et a été modifié pour mieux s’adapter a la

réalité du projet et a I'implication des parties prenantes. Ainsi, ce travail de these se découple

en deux axes principaux, composés de différents « work packages » (Tableau 15).
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Tableau 15 - Tableau récapitulatif des axes de recherches de ce travail de thése.

Axes

Work packages

Avancement/valorisation

Développement  de
nouveaux modeles

précliniques ex vivo

Modele ex vivo pédiatrique de dysplasie
bronchopulmonaire (BPD) en ventilation

spontanée

1 article publié

1 présentation en congres international

Modeéle ex vivo adulte d’IPF en ventilation

spontanée

1 article publié

1 poster en congres international

Modeéle ex vivo adulte en ventilation

mécanique invasive

1 article publié

Modeéle ex vivo adulte de COPD en

pathologiques o , Article en cours de rédaction
ventilation spontanée
Modele ex vivo adulte perfusé en ventilation L. L o
L. ) Expériences préliminaires réalisées
mécanique invasive
Recherche d’une position optimale pour les . ) .
o o L 1 article en cours de rédaction
nébuliseurs sur les circuits de ventilation en ] ) . .
- L. . . 1 présentation en congres international
ventilation mécanique invasive
Faisabilit¢ = de  l'aérosolisation  de
nanoparticules théranostiques pour une . »
) L : . 1 article publié
extension d’indication thérapeutique par ) . X .
) A . . . | 1 présentation en congres national
étude des dép6ts pulmonaires en imagerie
multimodale
Applications Développement et optimisation d’une
thérapeutiques  des méthodologie pour lacquisition et la | 1article publié

modeles précliniques

ex vivo
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quantification des dépdts pulmonaires d'un

aérosol par MRI

1 présentation en congrés international

Cartographie des dépots pulmonaires des

émissions de cigarette électronique

1 article publié

1 présentation en congres international

Recherche de solutions pour I'aérosolisation
de PA bronchodilatateurs par une cigarette

électronique

Données  préliminaires  obtenues
permettant la mise en place d’une thése

dédiée au sujet




Matériels et méthodes

La Figure 55 présente le modele ex vivo actuel, basé sur le modele ex vivo initial et amélioré
pour permettre le suivi en temps réel des débits ventilatoires et des dépressions au sein de

Ienceinte instrumentée. Brievement, ce modeéle se compose :

e D’une réplique de téte humaine avec structures laryngées d’un sujet sain féminin
reconstruite a partir de coupes scanographiques, effectuées sur prescription médicale
et avec consentement de la patiente, et produite par stéréolithographie. L’anatomie de
chaque réplique a été validée par une médecin radiologue sénior.

o «Coco » : réplique anatomique compléte des VAS d’un sujet adulte féminin
sain de 28 ans

o «Lola»: réplique anatomique compléte des VAS d'un sujet pédiatrique
féminin sain de 9 ans

o « Arthur » : réplique anatomique compléte des VAS d’un sujet pédiatrique
masculin sain de 2 ans

o « Chucky » : réplique anatomique complete des VAS réalisée a partir du
« SAINT model » (Janssens et al. 2001)

e D’un systeme de raccords connectant I'extrémité distale des structures laryngées a un
tube transmural sur I'enceinte

e D’un tractus respiratoire porcin placé dans I’enceinte instrumentée étanche

e D’un générateur de dépression créant des pressions négatives imitant les dépressions
intra-pleurales (SuperDimension®, Covidien, Dublin, Irlande)

e D’une instrumentation permettant le suivi en temps réel des débits ventilatoires a la

téte et des dépressions a l'intérieur de I'enceinte (Biopac®, Biopac, Goleta, Etats-Unis

d’Amérique)
Respiratory tract
— Depression
\\ / generator
|nn)1x_1@'m")‘}i.\'
Instrumentation
system
Sealed enclosure
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Figure 55 - Représentation schématique du modele préclinique ex vivo actuel. ENT : réplique de téte humaine par

stéréolithographie. Interface : embout buccal ou masque naso-buccal en fonction des besoins.

1. Collecte et traitement des tractus respiratoires

Les tractus respiratoires de porc et d’agneaux sont gracieusement fournis par un abattoir local,
propriété du groupe Despinasse Viandes (La Talaudiere, France). Les cages thoraciques de
lapin, contenant les structures cardio-pulmonaires et le diaphragme ont été gracieusement
fournies par la boucherie Rouget Volailles (La Talaudiere, France). Ces piéces sont, en tant que
telles, considérées comme des déchets de l'industrie agro-alimentaire. Ce faisant, elles
satisfont a toute la réglementation de sécurité sanitaire francaise au moment de leur collecte.

Leur utilisation ne nécessite pas d’autorisation spécifique.

Lors de leur récupération, les tractus respiratoires sont soumis a une étape de dissection, a une
étape de réparation des plaies et, enfin, a une bronchoscopie. Avant tout ce processus de
préparation, une observation visuelle de 1’état des structures pulmonaires est réalisée pour
exclure les tractus présentant des atteintes qui seraient incompatibles avec leur utilisation
(plaies profondes du parenchyme pulmonaire, plaies sur des bronches de calibres importants,

plaies trachéales a proximité immédiate de la caréne ou des bronches souches, ...).

Dissection des tractus respiratoires de porc et d’agneaux

Lors de leur extraction du thorax des animaux, les tractus respiratoires présentent encore des
reliquats de structures cardio-vasculaires, diaphragmatiques et cesophagiennes, voire
hépatiques dans le cas des tractus respiratoires d’agneaux. En outre, les structures laryngées

sont elles aussi présentes.

Ces structures sont soigneusement Otées a l'aide d’instruments de chirurgie, afin de ne
conserver que les structures respiratoires. La partie médiastinale de la plévre est sectionnée,
sans mise a nue du parenchyme pulmonaire, afin de faciliter la mobilisation des lobes
inférieurs. Les structures cardiaques (reliquats ventriculaires, auriculaires et péricardiques) et
les structures vasculaires (crosse aortique, aorte thoracique et veines pulmonaires) sont
excisées de maniere conservative pour éviter la mise a nue des structures vasculaires
pulmonaires. La trachée est sectionnée au niveau de la partie distale des structures laryngées
et est, ensuite, recoupée pour obtenir une longueur trachéale d’environ 15 cm. L’cesophage est

oOté sur toute sa longueur (Figure 56).

Ces étapes de dissection permettent d’obtenir des poumons « nus » a méme d’étre aisément

manipulés.
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Figure 56 - Images d'un tractus respiratoire porcin avant (A) et apres (B) l'étape de dissection.

Réparation des plaies pulmonaires

Lors de leur extraction du thorax dans l'abattoir, les tractus respiratoires sont 1ésés par les
couteaux des opérateurs, créant des plaies pulmonaires, parenchymateuses et/ou bronchiques,

diverses, qui doivent étre réparées pour minimiser les fuites créées par les 1ésions.

Les plaies sont catégorisées en plaies superficielles, d'une profondeur inférieure a 2 cm, et en
plaies profondes. Les plaies superficielles d'une longueur inférieure a 4 cm sont suturées par
des points simples, espacés d’environ 0,8 c¢m, verrouillés par des nceuds plats. Les plaies
superficielles de longueur plus importantes sont suturées par des surjets simples ou en X dont
les points sont espacés d’environ 0,8 cm. Lorsque des plaies profondes ne sectionnent pas de
structures bronchiques de calibre supérieur a 5 mm, elles sont réparées par un surjet simple
en X sur le plan profond et d’'un second surjet sur le plan superficiel. Les surjets sont serrés et
verrouillés par des nceuds plats. Le serrage des sutures doit mettre en contact les marges de la
plaie sans réaliser de pression trop importante sous peine de déchirure du parenchyme lors de
la ventilation. Les plaies bronchiques, lorsque le calibre est compris entre 1 et 5 mm, sont

ligaturées par des noeuds simples.

Les plaies présentes sur les languettes pulmonaires, lorsqu’elles sont trop conséquentes ou

irréparables, induisent ’exclusion de la languette concernée au moyen d’une boucle circulaire
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serrée et verrouillée par des nceuds plats. L’exclusion est validée lors de la ventilation du

tractus.

Enfin, certaines plaies, de petite taille, ne pouvant étre suturées ou ligatures sont obstruées a

l'aide de colle a base de cyanoacrylates.

A la suite de cette étape de réparation des plaies pulmonaires, les poumons sont nettoyés sur
leur face externe et humidifiés par immersion dans I’eau, en prenant soin de ne pas immerger

la trachée. Ils sont, ensuite, pesés et identifiés par un numéro de série.

Ventilation et bronchoscopie des tractus pulmonaires

Les tractus respiratoires sont placés dans une enceinte étanche. La trachée est connectée a un
tube transmural pour permettre leur abouchement sur ’environnement extérieur. Un raccord
transmural, sur la paroi opposée, permet la connexion entre I'enceinte et le générateur de
dépression SuperDimension® (Covidien, Dublin, Irlande). Ce dernier génére des pressions
négatives cycliques a l'intérieur de I'enceinte, afin de mimer les dépressions intrapleurales,
permettant la ventilation passive des poumons, simulacre de respiration spontanée chez I'étre
humain. La valeur des pressions négatives et les parameétres de cyclisation (temps inspiratoires
et expiratoires) sont réglés pour simuler différents profils respiratoires. La ventilation est

évaluée a I'ceil nu. Il convient de s’assurer du recrutement de tous les lobes pulmonaires.

Chaque tractus respiratoire subi, ensuite, une bronchoscopie a 'aide d’'un bronchoscope
Bronchoflex® et d'une tablette d’acquisition vidéo SCREENi® (Axess Vision, Joué-les-Tours,
France). L’objectif est, ici, de nettoyer I'arbre trachéobronchique. En effet, suite a la mise a
mort des animausx, il est fréquent d’observer la présence de caillot ou de contenu gastrique. En
outre, des bouchons muqueux peuvent apparaitre dans ’arbre trachéobronchique. Il convient,
ici, de s’assurer, de maniere la plus exhaustive possible, de la levée de toutes les obstructions
proximales, totales ou partielles, qui pourraient modifier le profil respiratoire ou les dépots

d’un aérosol.

Stockage et conservation des tractus pulmonaires

En fonction de la disponibilité des tractus respiratoire et des expérimentations prévues, les
tractus respiratoires peuvent étre utilisés « frais » dans les 24h suivant leur préparation. Ils
sont alors conservés a 4°C dans un environnement humide. Lorsqu'une conservation a plus
long terme est nécessaire, les tractus sont, alors, conservés a -20°C. Avant utilisation, ils seront
décongelés a température ambiante pendant au moins 8h et, ensuite, stockés a 4°C jusqu’a la

réalisation de I'expérimentation.
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2. Collecte des données physiologiques

Les données physiologiques des tractus respiratoires sont collectées a 1'aide du systeme
Biopac® (Biopac, Goleta, Etats-Unis d’Amérique), qui se compose d’un systéme d’acquisition
MP160, d’'un pneumotachographe TSD117 connecté a la réplique de téte humaine et d'un

capteur de pression différentielle TSD160D connecté a I'enceinte.

Les données sont collectées avec le logiciel propriétaire AcqKnowledge 5.0 (Biopac, Goleta,
Etats-Unis d’Amérique), qui permet l'acquisition et le traitement des données (débits
ventilatoires a la téte et pressions internes de ’enceinte). Le systeme Biopac® est calibré avant
chaque acquisition, d'une durée de 4 minutes. La premiére minute, correspondant a
Péquilibration des poumons, est exclue lors du traitement des données. Ainsi, un minimum de

40 cycle respiratoire sont collectés a chaque acquisition.

Les courbes de débit et de pression obtenues sont, ensuite, traitées pour permettre calcul de
différents marqueurs respiratoires (temps respiratoires, fréquence respiratoire, volume
courant, ventilation-minute, résistances des voies aériennes et compliance pulmonaire). Ces
marqueurs sont obtenus pour chaque cycle respiratoire et sont, ensuite, présentés sous forme

de moyenne + écart-type.

3. Evaluation de I’homogénéité de la ventilation et

cartographie des dépots d’aérosols

Ces deux évaluations sont réalisées au sein du service de Médecine Nucléaire du CHU de Saint-
Etienne sous la supervision de la cheffe de service, Nathalie Prévot-Bitot. Les acquisitions bi-
ou tridimensionnelles sont réalisées sur un appareil de SPECT/CT (Single Photon Emission
Computed Tomography/Computed Tomography) Symbia T2 (Siemens, Knoxville, Etats-Unis
d’Amérique) avec une matrice de 256 x 256 et collimateurs de faible énergie/haute résolution

(champ visuel utile : 533 mm x 387 mm ; champ visuel centré : 400 mm x 290 mm).

L’évaluation de 'homogénéité de la ventilation est permise par la réalisation de scintigraphies
planaires a l'aide de gaz de 8'krypton (8™Kr), qui est 'examen clinique de référence dans
I’évaluation de la ventilation régionale (Fazio et Jones 1975; Li et al. 1979; Hayes et
Taplin 1980; Cunningham et Lavender 1981; Stavngaard et Mortensen 2005; Bajc
et al. 2009; Conway et al. 2013). Le gaz de 8™Kr est obtenu a partir d'un générateur au
8irubidium (8'Ru ; Kryptoscan®, Covidien, Dublin, Irlande). L’intérét du 8m™Kr réside dans sa
faible demi-vie radioactive de 13 s. Ainsi, la diffusion du 8'mKr dans les structures pulmonaires
est assimilée a la diffusion de I'O.. Son inhalation est permise par le biais d'un masque naso-

buccal fixé sur la réplique de téte humaine. Pour chaque scintigraphie, des zones d’intérét
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correspondant aux poumons droit et gauche sont réalisées, afin d’évaluer la répartition de la
ventilation entre les deux poumons (Moller et al. 2009). Ensuite, au sein de chaque poumon,
une délimitation des structures centrales et des structures périphériques est réalisée afin de
calculer I'index de pénétration (Equation 16) (Fazio et Jones 1975; Fazio et al. 1982;

Dolovich 2001; Clark 2012; Fleming et al. 2012; Newman et al. 2012).

Equation 16 - Formule du calcul de l'index de pénétration du 8mKr, d'aprés (Fazio et al. 1982).

nombre de désintégrations dans les structures péripéhriques

Index de pénétration = nombre de désintégrations dans les structures centrales

La cartographie des dép6ts d’aérosols est permise par la réalisation de scintigraphies planaires
ou d’'une acquisition tridimensionnelle couplant scintigraphies et scanner, grace a un aérosol
de 99mtechnétium- acide diéthyléne triamine penta acétique (99mTc-DTPA), qui est une
méthode couramment utilisée pour I’étude clinique de la cartographie et de la clairance des
dépots d’'un aérosol (Newman et al. 1982; Newman et Wilding 1999; Kim 2000;
Fleming et al. 2003, 2006; Corcoran 2015). L’aérosol a été généré par un nébuliseur
pneumatique ou a tamis vibrant. Dans le cas des expériences impliquant une cigarette
électronique, l'aérosol était généré a partir d’'une solution de 99mTcO, et d'un mélange
d”excipients (propylene glycol, glycérine végétale, Tween® 80 et éthanol). En fonction des
études réalisées, I'interface d’administration de ’aérosol a été un masque naso-buccal ou un
embout buccal exclusif (nécessitant 'occlusion des fosses nasales). Une quantité de 100 MBq
de 99mTc-DTPA (ou de 400 MBq de 99mTcO," le cas échéant) est utilisée pour chaque acquisition.
Chaque expérience de cartographie des dépots dun aérosol nécessite une succession

d’acquisition :

Seringue de 99mTc-DTPA avant injection dans le réservoir du systeme d’aérosolisation
Seringue de ¢omTc-DTPA apres injection dans le réservoir du systeme d’aérosolisation
Systeme d’aérosolisation apres aérosolisation

Eléments du modéle ex vivo

Interface d’administration

Filtre expiratoire

Réplique anatomique de téte humaine

Tractus respiratoire

Filtre « pompe »

Pour chaque image obtenue, des corrections sont mises en place pour tenir compte du bruit de
fond radiatif, de I'atténuation des divers éléments du modele et de la décroissance radioactive
du 99mTec. En fonction des besoins propres a chaque étude, les données de dépot peuvent étre
exprimées comme une proportion de la dose nominale, de la dose nébulisée ou de la dose
déposée. Lorsque nécessaire, I'index de pénétration de I’aérosol a été calculé, de méme que le

ratio de dép6t poumon gauche/poumon droit.
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Ces expériences générant des déchets radioactifs, ces derniers sont inclus dans le circuit de
traitement des déchets radioactifs du CHU de Saint-Etienne. Ainsi, les déchets sont stockés
jusqu’a décroissance du radioélément utilisé et, ensuite, détruits par incinération. Les éléments
« chaud » du modele ex vivo sont stockés dans le service de Médecine Nucléaire jusqu’a

décroissance et sont, ensuite, ramenés au laboratoire pour étre nettoyés avant réutilisation.

Valorisation des modéles développés

Les différents projets réalisés au cours de ce travail de these ont permis une valorisation des
modeles ex vivo, que ce soit le développement de nouveaux modeéles ou I'application de ces
modeles pour répondre a des questionnements cliniques. La valorisation a pris la forme de
publications scientifiques, de participation a des congres ou de contractualisation avec des

industriels.

Publications scientifiques

Les travaux réalisés ont permis de publier un total 6 articles :

e 5articles en tant que 1¢r auteur :

e 3 dans Scientific Reports avec un IFsas de 4,525

¢ 1dans International Journal of Nanomedicine avec un IFzns de 5,166

e 1dansJournal of Aerosol Science avec un IFs.,s de 2,663

e 1article en tant que 2 auteur dans Magnetic Resonance in Medicine avec un IF,,ode
3,635

e Deux autres articles sont en cours de rédaction sur les modeéles ex vivo, en tant que

premier auteur.

Congrés scientifiques

Les travaux réalisés ont permis de participer a un total de 8 congres scientifiques

internationaux :

e 1 présentation orale au congres European Respiratory Society 2018

e 1 poster au congres International Society of Aerosol Medicine 2019

e 1 présentation orale au colloque Nanohybrides en 2019

e 1 présentation orale au ®®Workshop on Pulmonary Drug Delivery 2019 (Best Oral
Presentation Award)

e 1 présentation orale a la Third Aerosol Dosimetry Conference en 2019

e 1 poster au congres Drug Delivery to the Lung en 2019

Page 102 sur 273



e 1 présentation orale au congrés European Society of Intensive Care Medicine en 2019,
réalisée par Aurore Louf-Durier
e 1 poster au congres European Society of Molecular Imaging en 2019, réalisé par

Yannick Crémillieux

Contractualisation du modéle

De par sa versatilité et sa facilité d’utilisation, le modele peut étre contractualisé, afin de servir

de support pour le développement de nouveaux DM a visée pulmonaire.

Ainsi, Sur demande de la société Axess Vision, 3 séances de tests dun prototype de
bronchoscope ont été réalisé au sein du laboratoire. De méme d’autres industriels semblent
intéressés par le modeéle ex vivo comme support a de la recherche appliquée ou au

développement de nouveaux outils et/ou DM.

Au cours de mon travail de thése, un travail collaboratif avec le Dr. Nicolas Barbe, anesthésiste-
réanimateur au CHU de Saint-Etienne, a conduit au développement d’un dispositif de
canulation orale d'un nouveau genre. Un processus de dépot de brevet a été débuté, sous la

supervision de la SATT Pulsalys.
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Partie 3

Développement de modeéles de pathologies

respiratoires précliniques ex vivo pour ’étude du

dépot d’aérosols

Apres une mise en contexte sur I’étude des dépots d’aérosol et une présentation générale des
matériels et méthodes utilisés, cette partie se concentre sur le développement de nouveaux
modeles ex vivo de pathologies respiratoires dont l'objectif est de proposer une alternative a
Pexpérimentation animale, pour 1'étude de la régionalisation des dépots d’aérosols, qui
s’inscrive de maniére pertinente parmi les modeles précliniques existants. En effet, il est
impossible pour un modéle, qui par essence est une représentation simplifiée de la réalité, de

supplanter tous les autres modeles existants.

Ainsi, les quatre chapitres suivants présentent quatre modeles développés durant ces travaux
de thése. Parmi eux, trois ont fait 'objet d'une publication dans un journal scientifique, tandis
que les données supportant le développement du quatrieme modele sont en cours de

formalisation pour publication.

Ces modeles s’intéressent a des pathologies respiratoires diverses, tant chez I’adulte que chez
le sujet pédiatrique. Il est important de noter que la « pathologisation » des modeles vise a
simuler des profils respiratoires similaires a ceux des patients et que le modele ne se veut pas
un modele biologique cellulaire. Aussi, il ne nous est pas possible, a I'’heure actuelle, de
proposer une modeéle physiopathologique complet mais seulement un modele respiratoire
présentant des modifications ventilatoires rencontrées chez les patients et obtenues dans la
littérature scientifique. A des fins de simplification et de généralisation, les modeéles
représentent les caractéristiques les plus répandues chez les patients sans tenir spécifiquement

compte de potentielles sous-populations.
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Chapitre 1

Modele pédiatrique de dysplasie bronchopulmonaire

en ventilation passive

1. Introduction

Le premier modele développé est, ainsi, un modele pédiatrique de nouveau-né, atteint de
dysplasie bronchopulmonaire. Cette pathologie touche les enfants nés avant terme. En effet, le
tractus respiratoire, et plus particuliérement les alvéoles pulmonaires, terminent leur
développement in utero a partir de la 32¢ semaine de gestation. Cette étape est appelée le stage

sacculaire.

Ainsi, les enfants nés avant 32 semaines de gestation présentent des défauts de ventilation, qui
sont la cause de défauts d’oxygénation. Leur traitement appliquée, dans ce cas, est une
ventilation mécanique, invasive ou non, avec une forte fraction en O,, afin de maintenir une
saturation sanguin en dioxygene suffisante pour permettre la viabilité du patient. Cependant,
ces pratiques de ventilation, complétées par des traitements a base de corticoides, ont des effets
secondaires important, tels que des détériorations nerveuses, particulierement dans le systeme
nerveux central, engendrant chez l'enfant des retards de développement (cognitif,

comportemental, moteur) et une fonction respiratoire diminuée.

L’administration inhalée de traitement, tels que les corticoides et le surfactant, semble étre une
voie d’abord d’intérét. Cependant, les difficultés associées au controle des dépots d’aérosols
chez le nouveau-né et les restrictions éthiques liées aux essais cliniques sur les populations
pédiatriques n’ont, actuellement, pas permis de montrer une supériorité des traitements
inhalés face aux voies d’administration vasculaires. En outre, la grande variété des prises en
charge ne permet pas une systématisation des pratiques et est a 'origine de potentiels biais

lors des études.

En prenant en compte ces points, le modele pédiatrique de dysplasie bronchopulmonaire se
veut étre un outil de développement de nouveaux DM ou de nouvelles pratiques pour
Iadministration de traitement inhalé. Notre optique de recherche s’est particulierement portée
sur les surfactants, car les cotits de ces derniers étant extrémement importants dans les prises
en charge, il nous a semblé important de disposer d'un modéle permettant d’étudier les dépots

de tels traitements.
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Le développement de ce modele a été fait en collaboration avec Jean-Christophe DUBUS,
pneumo-pédiatre. Son expertise nous a permis de déterminer les parametres critiques de notre

modele, ainsi que ses limites.

2. Article

SCIENTIFIC REPg}RTS

Development of an ex vivo

respiratory pediatric model of

bronchopulmonary dysplasia for
Aot 20 it aerosol deposition studies

Published online: 05 April 2019 . . .. . .
" o P Yoann Montigaud®, Sophie Périnel*?, Jean-Christophe Dubus*, Lara Leclerc!, Marie Suvav?,

Clémence Goy(»??, Anthony Clotagatide®?, Nathalie Prévét?? & Jérémie Pourchez(!

Ethical restrictions are limitations of in vivo inhalation studies, on humans and animal models. Thus,

in vitro or ex vivo anatomical models offer an interesting alternative if limitations are clearly identified
and if extrapolation to human is made with caution. This work aimed to develop an ex vivo infant-like
respiratory model of bronchopulmonary dysplasia easy to use, reliable and relevant compared to in vivo
infant data. This model is composed of a 3D-printed head connected to a sealed enclosure containing

a leperine thorax. Physiclogical data and pleural-mimicking depressions were measured for chosen
respiratory rates. Homogeneity of ventilation was assessed by ®™krypton scintigraphies. Regional
radioaerosol deposition was quantified with **™technetium-diethylene triamine pentaacetic acid after
jet nebulization. Tidal volumes values are ranged from 33.16 +-7.37to 37.44 +7.43 mL and compliance
values from 1.78 £ 0.65 to 1.85 & 0.99 mL/cmH,0. Ventilation scintigraphies showed a homogenous
ventilation with asymmetric repartition: 56.94% =+ 9.4% in right lung and 42.83% £9.36 in left lung.
Regional aerosol deposition in lungs exerted 2.60% =+ 2.24% of initial load of radioactivity. To conclude
the anatomical model satisfactorily mimic a 3-months old BPD-suffering bronchopulmonary dysplasia
and can be an interesting tool for aerosel regional deposition studies.

Bronchopulmonary dysplasia (BPD) is one of the most common pathology of pre-term newborns'-%. This pathol-
ogy is characterized by the need of supplemental oxygenation or ventilation for at least 28 days ofage. Severity is
assessed with the remaining need of oxygen at respectively 36 and 56 weeks post-menstrual age (PMA) for infants
born before or after 32 weeks of gestation. Physiopathologically, BPD represents the interruption of lung devel-
opment before the saccular stage, starting at 32 weeks PMA, and corresponds to the formation and architectural
development of alveoli®. Risk factors to develop BPD are numerous: internal factors (prematurity, gender, genet-
ics, in utero tobacco exposure), iatrogenic factors (hyperoxia related to mechanical ventilation or/and oxygen
supplementation, blood transfusion) or external factors (antenatal or/and postnatal infection)®*-2.

Treatments of BPD include prophylactic and symptomatic approaches such as aerosol delivery of surfactant,
ante- and/or postnatal administ ration of corticosteroids and ventilation strategies®*- '\, Despite existing therapeu-
tic options, there are still long-term outcomes of BPD with high rates of cognitive or behavioral impairments and
reduced lung function'?, even impacts on motor skills, cognitive and language developments®*’. Administration
of corticosteroids, by systemic or inhaled administration route, remain one of the main strategy to limit out-
comes of BPD and to wean infants from ventilation'*. Moreover, current inhaled treatments were tested against
systemic corticoids. No statistical differences could be found between the two administration routes'”. Inhaled
corticotherapy could be use as a prophylactic treatment on very low birth weight preterms but failed to show
significant efficacy'*'® and as a symptomatic treatment'”. However, these approaches are known to impair neuro-
logic development of newborn'® and infants and to increase relative risk associated to death for extremely preterm
newborns'®. This could be due to a non-optimized nebulization technology, leading to an uncontrolled or uneven

IMines Saint-Etienne, Univ Lyon, Univ Jean Monnet, INSERM, U1059 Sainbicse, Centre CIS, F— 42023, Saint-Etienne,
France. 2INSERM U 1059 Sainbiose, Université Jean Monnet, F-42023, Saint-Etienne, France. *CHU Saint-Etienne,
Saint-Etienne, F-42055, France. “Médecine infantile, pneumo-allergologie, CRCM & CNRS, URMITE 6236, Assistance
publique-Hopitaux de Marseille, 13385, Marseille cedex 5, France. Commespondence and requests for materials should
be addressed to J.P. (email: pourchez@emse fr)
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RR 30 cycles/min 35 cycles/min 40 cycles/min

RR (cydes/min) 29.35+ 0.83 29.08; 29.62] 3523+ 1.16[34.85,35.61] 40.3150.84 [40.03; 40.58]
IT (s) 0.46 £ 0.09 [0.43; 049] 0.46+0.08[0.43; 0.49] 0.43 +£0.07 [0.41; 0.46]
ET(s) 1.58+0.10[1.54; 1.61] 1.244+0.09[1.21;1.27] 1.06£0.08 [1.03; 1.08]
PIF (mL) 138.6£21.75[131.4,145.7] 141.24+21.93 [134.0; 148.4] 134.6£22.23 [127.3; 142.0]
PEF (mL) 31.14 4 8.13[28.47; 33.81] 35.524+11.42 [31.77; 39.28] 3559+11.74 [31.73; 39.45]
TV (mL) 36.63 = 7.31[34.23; 39.03] 37.447.43 [34.99; 39.38] 33.1647.37 [30.74; 35.58]
MV {L/min) 1.07+021[1.01;1.14] 1324 0.25[1.23; 1.40] 134+£031[1.24; 1.44]

R (cmH,O/LLs7Y) 290.1+£92.77[320.6,259.6] 2580+ 84.70 [285.8; 230.1] 253.5482.50[280.6; 226.4]
C (mL/cmH,0) 1.8540.99[1.52 2.17] 178 0.65 [1.57; 2.00] 1.780.84 [1.50; 2.06]

Table 1. Compatison of respiratory parameters and breathing pattern for each respiratory rate (n=38; data
are presented as mean = SD [confidence interval 95%]). Respiratory rate (RR), inspiratory time (IT), expiratory
time (ET), peak inspiratory flow (PIF), peak expiratory flow (PEF), tidal volume (TV), minute ventilation
(MV), resistances (R), compliance (C).

deposition of drugs in the lungs. Hence, there is an unmet medical need in the cartography and quantification of
pulmonary deposition of aerosolized drugs. All things considered, considering the well known side effects of sys-
temic administration, local delivery of drugs to the lungs are expected to be an interesting route of administration
as an alternative to systemic therapies in the management of BPD.

The aerosol deposition cartography depend on airborne particles properties (e.g. acrodynamic size, hydro-
scopic properties, electrical surface charge, etc.) and also on anatomic and physiclogic (e.g. diameter of airways,
breathing frequency, tidal volume, etc.)?*?!. Nonetheless, as radiolabeled aerosols are the gold standard to assess
regional aerosol deposition of inhaled particles within lungs? in vive human studies are still scarce due to eth-
ical restrictions. Therefore, as an alternative, in vivo deposition studies using rodent models are frequent®®?%.
For example, in vivo studies on rats are common and different models were developed especially for BPD stud-
ies?. Other in vivo animal models exist, such as baboon®, macaque?’, piglet®® or rabbit”, and could be used
as infant-like model for aerosol regional deposition studies. However, using animal models is expensive and
time-consuming (i.e. very high cost involved in breeding and housing, length of protocols for animal experi-
ments). Also, there are remaining discrepancies to mimic infants/newborns respiratory tracts, such as breathing
frequencies or anatomy of lungs. Finally, # vivo human studies of regional deposition assessed by radiolabeled
aerosols are focused mainly on adults, thus infant/newborn features are addressed by mathematical modeling®.
Deposition models for inhaled particles are based on extrapolation of data from young adults to avoid bias of
growth and aging™. These mathematical models predictions trends to overestimate tracheobronchial deposition
an to underestimate pulmonary one for children compared to adult®>. Hence, a greater pulmonary dose could be
administered to infants due to architecture of airways, lung surface area or breathing pattern®. This lack of data
concerning inhalation studies focused on infants requires relevant and reliable respiratory models to perform
inhalation studies.

Therefore, this study aimed to develop an ex vive respiratory model of infants, which could be a useful tool for
the study of aerosol treatments of BPD. Based on previous work of ourlaboratory®***, this chimeric model is com-
posed of a 3D-printed upper airways replica of the Sophia Anatomical Infant Nose-Throat (SAINT) model con-
nected to an ex vivo leporine respiratory thorax placed in a sealed instrumented enclosure specifically designed
for that purpose. Leporine lungs are ventilated by applying negative pressure in the enclosure to mimic pleural
depression and passive ventilation. Objectives of this work were to validate the likelihood of this innovative ex
vivo respiratory model in comparison with infants’ respiratory physiology and existing alternative animal models
used in literature. This study is divided into 3 main parts: i) breathing pattern and respiratory parameters, ii)
assessment of ventilation and iii) regional aerosol deposition within respiratory tract.

Results and Discussion

Breathing pattern and respiratory parameters.  Validation of respiratory parameters was performed
using 38 respiratory models with various breathing frequencies in the range 30-40 cycles/min. For each respira-
tory rate, 6 respiratory parameters were assessed: peak inspiratory flow (PIF), peak expiratory flow (PEF), tidal
volume (TV), minute-ventilation (MV), resistances (R) and compliance (C). These parameters were calculated
for each respiratory model (7= 38) by collecting data from at least 50 breathing cycles to calculate mean values
for each respiratory model. Table 1 and Fig. 1 report mean values and the dispersion of the experimental data
collected for each of the 38 respiratory models at various breathing frequencies (30, 35 and 40 cycles/min).

Breathing frequency and inspiratory/expiratory time. [T and ET are easily tunable. IT was set at 0.4s
and then ET values vary (setat 1.6s, 1.3s and 1.1 s respectively) in order to obtain chosen breathing frequencies
(i.e. 30, 35 and 40 cycles/min respectively). This range of respiratory rates (RR) is similar to those found in infants
suffering from BPD, 43.7 +£13.5 cycles/min®. Experimental data collected demonstrated that, as awaited, no sig-
nificant difference (p =0.0568) were obtained for the experimental IT when compared to aimed value. RRand ET
are close from aimed values meaning that this model is tunable at will for these breathing frequencies.

Peak inspiratory/expiratory flow. PIF values varied between 134.6 +22.23 mL and 141.2+21.93 mL,
while PEF values spread from 31.14 £ 8.13mL to 35,594 11.74mL (Table 1). PIF values are around two times
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Figure 1. Comparison of respiratory parameters (mean + SD; n= 38),p < 0.05 is considered as significant. (A)
Peak inspiratory flow (PIF). (B) Peak expiratory flow (PEF). (C) Tidal volume (TV). (D) Minute ventilation
(MV). (E) Resistances (R). (F) Compliance (C).

higher than values reported in literature. However, PEF values are almost 2 times lower than in vive data®’. Latzin
et al.*” study focused on BPD-suffering infants (113121 days of age), they found PIF values of 76 = 16 mL/s and
PEF values of 70 + 17 mL/s. These differences could be explained by the tuning of IT and ET that are slightly dif-

ferent from n vivo pediatric values exertinga longer IT and a shorter ET.

Tidal volume and respiratory minute-ventilation. TV values fluctuated from 33.16£7.37 mL to
37.44+7.43mL and MV values ranged from 1.07 4+ 0.21 L/min to 1.34 £0.31 L/min (Table 1). Results found in
different papers showed that TV of infants suffering from BPD are often around 30mL>"%. Besides, in another
study, they detected lower TV, around 15 mL, but this could be due to body weight of infants, that are lower than
those of other studies™. Consequently, MV values obtained with the chimeric model are also in good accordance
with data reported in the literature. Hence, the developed model showed TV and MV values very similar to in
vivo data.

Resistances and compliance. Lastly, R values are comprised between 253.5 £ 82.50cmH,0/L~".s~* and
290.1 £92.77cmH,0/ L~".s7%, while C values covered the range from 1.78 £ 0.65 to 1.85+ 0.99mL/cmH,0
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Figure 2, #™Krypton (*=Kr) scintigraphic images of lungs. (A) anterior view, (B) posterior view.

(Table 1). R values are lower than 383 £ 36 cmH,0/ L' 57" found in the study of Fok et al.”®. C values are rel-
atively lower in literature. C values are relatively lower in literature, Indeed, Greenspan et al.* found C values
around 1.51 £0.69 mL/cmH,0 and Pfenninger et al*! values were around 1,04 +0.42 mL/cmH, 2. All things
considered, R and C values seem to be in the same order of magnitude of 4 vivo pediatric data®-%, The chimeric
model suffers from few limitations that could impact these results of compliance and resistance such as the lack
of lung surfactant and the absence of blood perfusion. Indeed, surfactant is responsible for approximately 50% of
compliance of the system®. Perfusion of lungs is alsc an important parameter related to resistances.

To surn up, all the 6 parameters assessed are found to be very similar to # vivo data reported in literature from
infant or animal models frequently used as surrogates. However, due to the narrow dispersion of experimental
data collected, significant differences can be observed for some of these 6 parameters measured when the breath-
ing frequency varies (see Fig, 1), All things considered, the respiratory rate of 35 cycles/min appears to be the
best compromise. To conclude, the ex vivo pediatric model developed in this study satisfactorily mirmic breathing
pattern and respiratory parameters of a BPD-suffering infant of 3to 4 Kg of body weight.

Assessment of ventilation by #Mkrypton (*1™Kr) scintigraphy.  Scintigraphic measurements of venti-
lation using ®=Kr were made on 13 thoraxes. For these nuclear medicine experiments, the RR was set at 35 cycles/
min as it appeared to be the best compromise, According to #=Kr half-life, repartition of this gas within lungs
is considered to be representative of regional ventilation®2, The repartition of total count between right and left
lung was studied and compared with pediatric in vive studies®®>4 (Fig. 2). Experiments showed an asymmetry
in left/right regional ventilation with 56.94% 2= 9.4% [51.23%; 62.65%)] in right lung and 42.83% £ 9.36 [37.17%;
48.49%] with a significant difference between lungs (p=0.019). Literature lack of quantitative data becanse **Kr
ventilation scintigraphies are coupled with ®*Tc-albumin scintigraphy to assess ventilation/perfusion mismatch.
Hence, comparison with available in vivo data was only qualitative. Ventilation repartition wassimilar to the one
noticed in mild BPD* with a higher proportion of signal in theright lung,

Regional aerosol deposition. The regional aerosol deposition within the respiratory tract was assessed
with*™technetium complexed with diethylene triamine pentaacetic acid (¥™Tc-DTPA) radicaerosol. The aerosol
regional deposition was recorded by planar scintigraphy using gamma-camera imaging (# =6, using & different
respiratory models} and 3D scintigraphic images using SPECT-CT (n =1). Three-dimensional images showed a
repartition of nebulized dose in accordance with 2D results (Figs 3 and 4), Deposited fractions along nebulization
system and within respiratory tracts were quantified and results are shown in Table 2. The different fractions
are expressed as proportions of the initial activity in the nebulizer, Literature of such deposition studies é vivo
is very scarce, even more considering pediatric in vivo studies, Most of studies did not use the same nebulizers
as ours (Philips Sidestream®), which make results obtained in these studies difficult to compare to our own.
Moreaver, most of studies focused on intubated infants or surrogate animal models that represents an important
bias. Table 3 reports data available in literature, Only studies using a jet nebulizer were selected to allow relevant
comparison with these data produced using the chimeric model. Results demonstrated that lung deposited frac-
tion in the ex vivo chimeric model is in good accordance with in vive data for 3-months old infants. Therefore,
the developed model appears to be an interesting tool to successfully assess the regional deposition of aerosol for
pediatric model of BPD-suffering infants,

However, this model raises few limitations, such as the supine position during nebulization process that
decreases penetration of airborne particles and obviously the lacka physiopathological features of the disease,
Thus, regional aerosol deposition could be slightly modified.
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Figure 3. Diethylene triamine pentaacetic acid (*™Tc-DTPA) planar scintigraphic images of the ex vivo
pediatric model developed in this study. (A) anterior view. (B) posterior view.

Figure4. Diethylene triamine pentaacetic acid (*™Tc-DTPA) images after three dimension reconstruction of
the ex vivo model developed in this study. (A) tomography images. (B) fusion of tomography and scintigraphic
images. 1: transversal view. 2: coronal view. 3: sagittal view.

Conclusion

BPD induced mortality, as one of the most common diseases of preterm infants, decreased since neonatal care
unit became more and more qualified. However, new techniques induced a modification of the physiopathology
and morbidity of this disease partly due to side effects of mechanical ventilation and oxygen supplementation. In

[}
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Nebulized activity | Interface

Replica

Expiratory filter

Lungs

Pump filter

50.334+6.75%

7.82% £6.91%

1534%410.20%

23.57% £ 13.87%

2.60% £2.24%

1.00% £ 1.38%

Table 2. Deposited fractions along nebulization system as a proportion of initial activity in the nebulizer
(mean=SD, n=6). Interface: naso-buccal mask. Replica: 3D-printed infant nasal replica with connecting
tube. Expiratory filter: collection of exhaled aerosols. Pump filter: security filter to avoid contamination of the
depression generator.

Lung deposited

Study Model Age Weight Nebulizer fraction
Montigaud ef al. Ex vive chimeric model Around 3 months Between 3-4Kg | Philips Sidestream 2.60% 4 2.24%
Watterberg et al®' | Intubated infants/toddlers 9-36 months NA Travenol #2C7161 <1%

Intubated infants Around 2.5months | Around 1.7Kg 0.4 to 2.62%
Foketal® MedicAid Sidestream

Non-intubated infants Around 3 months Around 2.4Kg 0.87 to 3.43%
Fok et al.™ Ventilated rabbits NA Around 3Kg HudsonRCI FloThru® | 3.34%

Ventilated macaques 44 months 2.5t0 2.8Kg 0.4to 1.4%
Dubus ef ¢1272# MistyNeb

Ventilated piglets 2 days 1.7Kg+0.3Kg 0.50 to 7.70%
Cameron ef al** Ventilated rabbits NA 1.5Kg Mallinckrodt Ultravent® | 2.8%

Table 3. Compatison of published studies using jet nebulizers in pediatric modelss. NA: not available.

response, some drugs are used to wean prematurely born infants from ventilation or oxygen supplementation but
they have adverse effects. Inhaled therapies could be an interesting route of administration for such treatments,
aiming the specifically defective organ. However, uneven and/or uncontrolled deposition of drugs along respira-
tory tract is one the remaining challenge to improve inhaled therapies.

In this study, an ex vivo respiratory model of BPD was developed to assess aerosol regional deposition. This
chimeric model consists in a 3D-printed infant upper airways replica connected to a leporine thorax placed in
a sealed enclosure producing pleural depression. This method mimic passive ventilation by inducing negative
pressure within the enclosure. Breathing pattern and parameters are easily and reproducibly controllable. Three
RR were tested (i.e. 30, 35 and 40 cycles/min) that led to experimentally measure 6 parameters. Results obtained
clearly demonstrated that the breathing pattern obtained for the chimeric model was very similar compared to
in vivo data of 3-months old BPD-suffering infants available in the literature. Then, using *™Kr planar scintigra-
phies, homogeneity of ventilation of the developed model was proved to be comparable to ventilation behavior
observed in infants. Lastly, a regional aerosol deposition with “*Tc-DTPA planar and 3D SPECT/CT experi-
ments was performed. The results obtained were analogous to those found for in vive studies {rom the literature.
However, the developed model suffers from limitations, among others, the supine position and the lack of lung
surfactant and blood perfusion. To counterbalance these limitations, this ex vivo chimeric model presents many
advantages. It perfectly fits the 3R guidelines (Refine, Reduce and Replace) as a good and relevant surrogate
model to animal experiments. Secondly, this model is relatively costs saving. Indeed, it does not need any ani-
mal husbandry (nor animals). Lastly, this model is easy to use and could be tuned as wanted. Hence, this study
demonstrated that this new ex vivo model could reliably simulate BPD with less ethical restrictions and allowing
an alternative to animal experiments.

Materials and Methods

Materials. Upper airways and larynx are composed of a stereolithographied infant nasal replica obtained
by reconstruction from CT scan images of a SAINT model*” and by three-dimensional printing technology.
It integrated laryngeal structures to mimic vocal folds resistances. This 3D-printed replica is well adapted and
was previously used for nasal and pulmonary deposition studies?®#-*. Rabbit thoraxes are obtained from lep-
orine slaughterhouses (Rouget Volailles, La Talaudiére France), satisfying French sanitary controls, and were
used within 24 hours or frozen at —20 °C depending on availability. Visual control of wound was performed and
assessment of recruitment of each lung was carried out. Thoraxes were placed in a sealed enclosure and ventilated
using a depression generator SuperDimension® (Covidien, Dusseldorf, Germany) mimicking pleural depression
similarly to fn vivo passive ventilation. A picture of the setup is available online as Supplementary Figs S1 and S2.

Forty leporine thoraxes were used to analyze respiratory parameters. Twelves of them (30%) were used within
48h, others were frozen and thawed at least 12hours before experiments due to supplier unavailability. Among
43 thoraxes, 5 (5%) were excluded due to major lung injuries that impaired ventilation. Thoraxes were not used
for more than 8 hours. A video of ventilating model is available as Supplementary Video SV1. Before slaughter,
rabbits were around 3Kg of bodyweight.

The 3R guidelines (Refine, Reduce and Replace) are 50 years old framework focused on ethical considerations
of animal use in research. It defines ways to reduce animal suffering and increase reliability of produced data.
Moreover, it recommends using substitutive methods to animal experiments. As our ex vivo model uses wastes
of food industry instead of live animals, it fits in these guidelines and represents a good alternative to animal
experiments.
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Passive ventilation assessment. Instrumentation of the enclosure was realized with a Biopac® system
(Biopac, Goleta, USA) composed of a pneumotachograph (TSD 117) and a differential pressure transducer
(TSD160D), which are connected to amplifier (DA100C) plugged on unit acquisition (M160). This system
allowed a real-time follow-up of depression in the enclosure and airflow at the replica. AcqKnowledge® 5.0 soft-
ware was used to determine respiratory parameters for each cycle: peak inspiratory flow (PIF), peak expiratory
flow (PEF), tidal volume (TV), minute-ventilation (MV), respiratory rate (RR), inspiratory time (I'T), expiratory
time (ET), total time (T'T), resistances (R) and compliance (C).

Data were recorded for 3 minutes with fixed IT of 0.4 s and tuned ET to reach 30, 35 and 40 respiratory rates
(1.6s, 1.3s and 1.1 s respectively). Average, standard deviation and 95% confidence interval were calculated for at
least 50 cycles to obtain a representative values for each thorax. Breathing patterns and parameters were chosen
to represent infants with BPD at rest.

Ventilation and regional aerosol deposition. Regional ventilation was assessed using *'"krypton
(*IKt) scintigraphy®® while regional aerosol deposition was obsetved with *Ptechnetium complexed with dieth-
ylene triamine pentaacetic acid **"'Tc-DTPA) scintigraphy. Aerosol was generated from a 100MBq in 3 mL solu-
tion of " Tc-D'TPA using a Sidestream® jet nebulizer (Philips Healthcare, Suresnes, France) connected to the
infant nasal replica with a naso-buccal mask (Ambu®, Bordeaux, France).

For ventilation scintigraphies, an acquisition was made for each RR with a naso-buccal mask. Two different
regions of interest (ROI) were identified on ventilation scintigraphies to define left and right lung. Additional
details about the method are provided in the online data supplement. Scintigraphic measurements of ventilation
using *"Kr were made on 14 thoraxes but 1 (7.1%) had to be censored due to obstruction of a primary bronchi
leading to biased repartition of the gaz.

For aerosol regional deposition study, ¢ thoraxes were used for 2D scintigraphies. These planar scinti-
graphic images (matrix 256*256) were recorded with a variable angle dual detector Single Photon Emission
Computed TomographY/Computed Tomography(SPECT/ CT, SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN) equipped
with a low-energy, high-resolution collimator (FWHM 8.3 mm at 10cm); tested weekly for uniformity (UFOV
533 mm x 387 mm, CFOV 400 mm x 290 mm). Before conducting the inhalation experiments, the initial radio-
active doses filled in the nebulizer were quantified (scintigraphic images, 60-sec anterior/posterior, were acquired
corresponding to the full and empty syringe). Once the inhalation experiments were performed, 180-sec anterior/
posterior images of the experimental setup were acquired for each element: empty nebulizer, expiratory filter,
infant nasal replica and lungs. An interest ROI was delimited on the images with a correction of the background
radiation using the mean of three external ROIs. Results were expressed in terms of the activity loaded into the
nebulizer.

After acquiring 2D images with the same gamma camera (SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN), SPECT and
CT acquisitions were performed immediately for attenuation correction and anatomical mapping. A 3D SPECT
acquisition of the lungs was performed with 64 (2 x 32) projection images, each 30s. Finally,a CT was performed
with the following parameters: 130kV, 90mAs, 1.25mm slice thickness, 0.9 mm increment, 1.6 mm pitch, and
rotation time of 1.5s. A multimodality computer platform (Symbia net; Siemens) was used for image reviews
and manipulations. Both the transmission and emission scans were reconstructed using 3D OSEM by default (8
subsets, 5 iterations), with pre-reconstruction smoothing using a 3D Butterworth filter (cutoff: 0.45 cycles/cm;
order 5), a 128 X 128 image matrix, a 1.23 zoom, and a pixel size of 3.9 mm. SPECT images were reconstructed
using scatter correction (scatter energy window) and CT attenuation cotrection. CT and SPECT images were
matched and fused into trans-axial images. The trachecbronchial area included the trachea and theleft and right
main bronchi. There, 1 thorax was used to collect data.

Statistical analyses. Results are expressed as mean + standard deviation (95% confidence interval). For
respiratory parameters, Gaussian distribution was assessed with a Shapire-Wilk normality test. If Gaussian dis-
tribution was validated, a repeated-measure one-way ANOVA with Tukey’s multiple comparison post hoc test
was used. If distribution was not Gaussian, Friedmanns test with Dunn's multiple comparison post hoc test was
performed. For ventilation studies, a paired t-test was used to compare left and right lung fraction of total counted
radioactivity. All tests were two-sided and p < 0.05 was considered statistically significant. Statistical analyses
were performed using GraphPad Prism® 7 (GraphPad Software, La Jolla, CA, USA).
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Figure 51 - Image of the setup used to acquire physiological measurements. 1: pneumotachograph. 2: connecting tube. 3: mask. 4: SAINT model
replica. 5: connecting tube. 6: sealed enclosure.

Figure 2 - Image of the setup used to acquire physiological measurements. 1. pneumotachograph. 2: connecting tube. 3: mask. 4: SAINT model
replica. 5: connecting tube. 6: sealed enclosure. 7: leporine thorax.
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4. Conclusions et perspectives

Le développement de ce modéle pédiatrique de dysplasie bronchopulmonaire a nécessité
beaucoup d’adaptation de notre matériel. Dans un premier temps, il nous a fallu adapter nos
protocoles de dissection et de préparation aux tractus respiratoires de lapin, qui sont fournis
avec leur cage et organes thoraciques. Ensuite, il nous a fallu faire évoluer I’enceinte de
ventilation pour prendre en compte le diametre trachéal du modele. Enfin, il nous a fallu
adapter le protocole de ventilation a la haute fréquence de ventilation des nouveau-nés atteints

de dysplasie bronchopulmonaire.

Une fois ces ajustements faits, le développement du modele a pu étre réalisé. Différents points
bloquants ont été rencontrés et résolus. Dans un premier temps, la variabilité des mesures
physiologiques était plus importante que lors du développement du modele adulte sain. Deux
explications sont possibles et non mutuellement exclusives sont possibles : la variabilité des
temps de réponse des valves de la pompe de ventilation et la faible valeurs de volumes
mobilisés. La variabilité crée par ces deux parametres a donc été monitorée, afin de déterminer
I'intervalle de ces variations, qui s’est avéré étre relativement constant et similaire a celle des
mesures réalisées chez les patients pédiatriques. Dans un second temps, du fait des faibles
volumes respiratoires du modele, une incertitude existait quant a la mesure de la radioactivité
déposée dans le tractus respiratoire. En effet, du fait de la faible fraction pulmonaire déposée,
il était relativement complexe d’obtenir des images avec un ratio signal/bruit suffisant. Pour
lever cette incertitude, des expériences ont été réalisée avec une dose nominale plus
importante. Les résultats étaient cohérents avec ceux précédemment obtenus. Nous avons,
ainsi, pu valider notre modele comme étant pertinent et similaire a ce qui est observé chez le

patient pédiatrique ou sur les modeles in vivo animaux.

Ce modele présente donc des caractéristiques ventilatoires et de régionalisation des dépots
intéressantes pour des études précliniques en aérosolthérapie. Les perspectives de ce modele

peuvent, ainsi, suivre des axes différents :

e La réduction des limites inhérentes a ce modele, telles que '’humidification et le
réchauffement des gaz inhalés.

e L’application de ce modeéle a I'étude des traitements inhalés de surfactants pour la
détermination de la régionalisation des dépots, ainsi que I'étude de 'efficacité des DM
utilisés pour déposer les traitements.

e L’application de ce modele a I’étude des effets de différents parameétres de ventilation
mécanique sur la cartographie des dépots d’aérosols dans le tractus respiratoire.

Toutefois, cette application nécessiterait des adaptations du montage expérimental.
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Chapitre 2

Modéele adulte de fibrose pulmonaire idiopathique

en ventilation passive

1. Introduction

Ce second modele est le fruit d’'une collaboration avec Laurent PLANTIER, spécialiste en
physiologie pulmonaire de la fibrose pulmonaire. Sous le terme générique de « fibrose
pulmonaire », on retrouve une catégorie de maladies, les pathologies interstitielles

pulmonaires, dont la fibrose pulmonaire idiopathique est la plus représentée.

Bien que d’incidence trés faible, cette pathologie présente une mortalité importante d’environ
50% dans les 5 ans suivant le diagnostic. En outre, les thérapeutiques existantes sont

symptomatiques et ne font que retarder la progression de la maladie.

Ainsi, 'administration pulmonaire pourrait étre une solution thérapeutique pertinente dans le
traitement de cette pathologie tout en permettant de diminuer les effets indésirables associés.
De plus, cette voie d’administration permettrait, potentiellement, de pouvoir traiter les
adjacentes aux lésions fibrotiques, qui présentent souvent des modifications microscopiques

mais pas encore de lésions macroscopiques et cliniques.

Cependant, pour développer des DM d’aérosolthérapie, il convient prendre en compte le fait
que les lésions fibrotiques sont a l'origine d’'un syndrome restrictif sur le tractus respiratoire.
En outre, ces lésions fibrotiques étant diffuses et inhomogenes, elles induisent des
modifications locales de la compliance pulmonaires, qui sont associées a des réductions des

dépots dans le zones fibrosées.

Aussi, il est nécessaire de montrer sur des modeles précliniques, l'efficacité de nouveaux
dispositifs d’aérosolthérapie permettant d’améliorer les dépots dans les zones de fibrose

pulmonaire.
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Development of an ex vivo
preclinical respiratory model of
idiopathic pulmonary fibrosis for
aerosol regional studies

Yoann Montigaud®, Sophie Périnel-Ragey*?, Laurent Plantier(®*, Lara Leclerc?,
Clémence Goy(»?#, Anthony Clotagatide?, Nathalie Prévot®* & Jérémie Pourchez(®*"
Idiopathic pulmonary fibrosis is a progressive disease with unsatisfactory systemic treatments. Aerosol
drug delivery to the lungs is expected to be an interesting route of administration. However, due to
the alterations of lung compliance caused by fibrosis, local delivery remains challenging. This work
aimed to develop a practical, relevant and ethically less restricted ex vivo respiratory model of fibrotic
lung for regional aerosol deposition studies. This model is composed of an Ear-Nose-Throat replica
connected to a sealed enclosure containing an ex vivo porcine respiratory tract, which was modified

to mimic the mechanical properties of fibrotic lung parenchyma - i.e. reduced compliance. Passive
respiratory mechanics were measured. #™Kr scintigraphies were used to assess the homogeneity of
gas-ventilation, while regional aerosol deposition was assessed with *™Tc-DTPA scintigraphies. We
validated the procedure to induce modifications of lung parenchymato obtain aimed variation of
compliance. Compared to the healthy model, lung respiratory mechanics were modified to the same
extent as IPF-suffering patients. #™Kr gas-ventilation and *™Tc-DTPA regional aerosol deposition
showed results comparable to clinical studies, qualitatively. This ex vivo respiratory model could
simulate lung fibrosis for aerosol regional deposition studies giving an interesting alternative to animal
experiments, accelerating and facilitating preclinical studies before clinical trials.

Idiopathic pulmonary fibrosis (IPF), a progressive fibrotic disease of the lungs without identified etiology, is the
most common form of idiopathic interstitial pnenmonia'”. Estimated incidence is around 2.8/100000 in North
America and Europe, while lower incidences are observed in Asia and South America®. The spontaneous 3-5
years survival is around 50%*-S IPF is characterized by progressive fibrotic lesions extending into the lungs from
subpleural regions with a heterogeneous distribution throughout the lung. This leads to impairments of lung
mechanics with a prominent reduction of lung compliance” - i.e decreased ability of the lung to stretch and
expand during the breathing cycle. IPF symptoms include cough, exertional dyspnea“”**-%, alterations in pulmo-
nary gas exchange®'’, physiology of airways'® and pulmonary hemodynamics!*-162%2L,

Currently, IPF is treated with systemic antifibrotic drugs, such as pirfenidone and nintedatinib, which have
been shown to delay the progressive decrease of lung function and to reduce mortality***-2‘. However, neither
pirfenidone nor nintedatinib stops disease progression, while lung transplantation is associated with significant
morbidity and mortality***. Thus, new treatments for [PF are strongly needed.

Pulmonary delivery of drugs is expected to be an interesting route of administration as an alternative to
systemic therapies in [PF. Indeed, work is ongoing to develop inhaled IPF therapies using either repurposed
drugs such as interferon gamma’® or new chemical entities, such as the o3¢ integrin inhibitor GSK3008348%.
Nevertheless, optimization of nebulization technologies appears necessary to reach this aim. Indeed, due to the
alterations of lung compliance in IPF, aerosolized delivery of treatments remains challenging. Heterogeneous

reduction of lung compliance is associated with impaired deposition of aerosol in affected pulmonary regions.

Mines Saint-Etienne, Univ Lyon, Univ Jean Monnet, INSERM, U 1059 Sainbiose, Centre CIS, F-42023, Saint-Etienne,
France. 2INSERM U 1059 Sainbiose, Université Jean Monnet, Saint-Etienne, France. 3CHU Saint-Etienne, Saint-
Etienne, F-42055, France. “CEPR/INSERM UMR1100, LabexMablmprove & Service de Pneumologie et Explorations
Fonctionnelles Respiratoires, Hopital Bretonneau, Université Frangois Rabelais, Tours, F-37044, France. *email:
pourchez@emse.fr
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Moreover, human in vive data lacks of precise mapping and quantification of aerosol deposition patterns in IPE.
Thus, there is an urgent need for inexpensive preclinical studies devoted to the quantitative assessment of aerosol
regional deposition in fibrotic lungs. Such studies would help to improve nebulization technologies for local
administration to fulfill the unmet need for better treatments.

Alrborne particles properties (e.g. aerodynamic size, hydroscopic properties, electrical surface charge, etc.)
are some of the main parameters affecting regional deposition of aerosolized drugs within the respiratory tract.
However, anatomical and physiological features (e.g. diameter and branching of airways, breathing frequency,
tidal volume, etc.)®®** also represent key factors in regional deposition. Although they allow to accurately study
these parameters, in vivo human studies are scarce due to ethical considerations and costs involved, as radiola-
beled aerosols are the gold standard method to assess regional deposition of inhaled particles within lungs™.
Consequently, animals (particularly rodents) are common surrogate models even if animal use also suffers from
ethical restrictions®>*. A nimal models are also time-consuming and expensive due to costs involved in breeding
and housing. Moreover, such models are different from humans in terms of anatomy of upper airways, bronchial
divisions and lung segmentation®. Ventilation patterns are also very different in rodents. As an example, breath-
ing frequency at rest for rats is about 80 cycles per minute while it is 15 per minute for adult humans. Additionally,
no model sufficiently reproduces the pathophysiological features of IPF lungs that it may be used for relevant
aerosol deposition studies. These discrepancies are commonly recognized as biases in aerosol deposition patterns.
Thus, extrapolation from these models to humans should be carefully performed. To overcome these limitations,
mathematical and computational deposition models for inhaled particles were developed but were mainly based
on extrapolation from healthy young adults**-*°. Moreover, these models are confronted to a data gap for some
parameters, such as submicron sized particles or specific anatomical features. This lack of database is challenging
for these models and lead to issues to validate obtained predictions. Consequently, inhalation studies require
relevant and reliable respiratory models.

Therefore, based on previous works of our laboratory*-%, this study aimed to develop an adult ex vivo respira-
tory model, which could be a useful tool for practical and less expensive preclinical studies devoted to the local
delivery of drugs to fibrotic lungs. This respiratory model is composed of a 3D-printed Bar-Nose-Throat (ENT)
replica connected to an ex vivo porcine respiratory tract placed in a sealed instrumented enclosure. To mimic
some of the alterations associated with fibrosis, lungs were modified to reduce the lung compliance and to create
restrictive abnormalities at lung bases and upper lobes representing fibrotic lesions. Then, lungs were ventilated
by applying negative pressure in the enclosure to simulate pleural depression and, thus, passive ventilation. Aims
of this work were to validate the reliability of this innovative ex vivo model of pulmonary fibrosis and to compare
it, in terms of respiratory mechanics and features of aerosol regional deposition, to the previously developed
healthy ex vivo respiratory model*:# (i.e. before the modification performed to depict the physiological altera-
tions associated with IPF) and to IPF-suffering patients™®!012:19203L43-45 Consequently, this study is divided into
4 main parts: (i) development and comparison of various physical procedures to reduce the pulmonary compli-
ance (ii) measurements of respiratory mechanics before and after modifications of lung tissue, (ii1) assessment of
regional gas-ventilation and (iv) regional aerosol deposition within fibrotic lungs.

Results and Discussion

Performance analysis of physical methods to reduce lung compliance mimicking the mechan-
ical behavior of a fibrotic lung. These experiments aimed to find a reliable and reproducible method
to simulate lung fibrosis on ex vivo porcine respiratory tracts (Fig. 1 and Tables §1 and 52 the Supplementary
Information). Figure 1 presents the resistances and the dynamic compliance of the respiratory tract expressed as
mean + standard deviation of the relative value of the “healthy” stage of the lungs (i.e. lungs with no modifica-
tion). Resistances (R) with glue (G) method appeared to be uneven with important dispersion of data. Inversely,
steam (S) method showed a much narrower dispersion and a slight modification of R when compared to the
healthy stage. However, when reaching stage 4 (i.e. methods applied to whole lungs) with S method we observed
an important increase of the standard deviation showing alack of reproducibility for this specific stage (see
Supplementary Information). Glue + steam (GS) method suffered from a wide dispersion of data as G method
(Fig. 1A). Dynamic compliance of lung decreased with the incrementing stages of the three methods. The strong-
est variations of compliance were seen with G and GS method. S method induced a less important reduction of
compliance (Fig. 1B).

Considering the presented results, G and GS methods were generating barely reproducible data, while S
method was more reproducible and repeatable. One hypothesis explaining the differences between Gand S meth-
ods is that G method is more likely to simulate a pleural disease while the thermal treatment of the S method is
more likely to simulate “fibrotic lung pattern” by denaturing extracellular matrix proteins’-*€. Moreover, applying
the S method on lung parenchyma induced a visual shrinking of the treated regions. However, we did not assess
that this thermal treatment had any significant impact of the small airways, which exert a relative widening in
patenchymal regions suffering from IPF'*?L. Thus, careful extrapolation should be made for this point, which
should not impact the validity of aerosol deposition pattern. Therefore, we decided to select the S method as the
mote relevant method to generate modifications of lung parenchyma leading to impaired mechanical properties
of the lung needed to simulate the decreased lung compliance observed in IPF. Lastly, as the aim of this study
was to simulate a moderate IPF, it was decided to focus on stage 3 (i.e. physical method applied to entire upper
lobes + bases of lower lobes). Indeed, this stage induces a slight modification of resistances for an important mod-
ification of compliance (Figs. $2-54 in Supplementary Information). The selected method did not include mucus
accumulation in the airways, which is an uncommon feature of IPE Moreover, even if we were unable to precisely
assess the mucus status in the broncho-alveolar regions, we could assume that mucus is present and could be
accumulated in these regions as observed in [PF-suffering patients®.
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Figure 1. Variability of resistances (A) and compliance {B) with different fibrosis methods and stages

(n=4). G: Glue method. S: Steam method. GS: Glue 4 Steam method. 1: fibrosis of apices of upper lobe; 2:
fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes 4 bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire upper
lobes | entire lower lobes. “G healthy” (respectively the “S healthy” and the “GS healthy”} corresponds to the
lungs before modifications which will be induced at different stages by the G method {respectively the § method
and the GS method). Data are presented as median and inter-quartile range of the relative value of the healthy
stage of the corresponding method. ¥**Corresponds to p < 0.0001 when compared to glue method. ## and ###
corresponds to p < 0.001 and p = 0.0001 respectively when compared to steam method. ns corresponds to non-
significant.

Assessment of respiratory mechanics.  Overall results.  Table 1 reports mean = standard deviation val-
ues and 95% confidence interval of experimental data collected for the 30 ex vivo respiratory models. As expected,
inspiratory time (IT), expiratory time (ET) and respiratory rates (RR) are very close from aimed values meaning
that the developed respiratory model is tunable at will and reliable for these RR. Reliability and reproducibility
data are presented in Tables $3 and $4 in the Supplementary Information. For “healthy” lungs, two RR were
tested: 15 and 25 cycles/min. For “fibrotic” lungs, only 25 cycles/min was used. Fifteen cycles per minute was
used as RR for healthy lungs in accordance with our previous data used Lo validate the “healthy” ex vivo respira-
tory model'124%, The RR of 25 cycles per minute was chosen to mimic [PL. These RR are similar to those found
for healthy adult subjects and IPF-suffering adult patients™™'%. According to experimental data and predefined
thresholds - i.e. inter-individual variations about 30% and intra-individual variations about 15% - we assumed
the reliability and the reproducibility of our model.

The healthy ex vivo respiratory model.  Belore application of S, tidal volume {TV) was 515.2+ 77.0mL and
minute-ventilation (MV) was 7.86 =+ 1.11 L/min. Mean inspiratory flow (MIF) was 361.4 = 39.3 mL/s. Lastly, R
values were 13.23 4 3.41 emIL,O/(L/s), while dynamic compliance (C) values were 90.44+ 27.97 mL/cmILO.
Observed results are consistent with previously published data concerning the healthy ex vivo respiratory
model"** and in good accordance with data available in the literature from in vive studies on healthy subjects'.
MIF values appear to be similar to values obtained of healthy subjects as showed Renzi ef al.'’. Lastly, experimen-
tal C values, 90.44 —27.97 mL/em H;O, are almost 2 times lower than commenly considered as nermal for healthy
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Healthy exviva model Healthy exvivo model | Healthy i viva | IPF exvévo model IPFinviva
RRsetasl5 RRsetas 25 data RR setas 25 data
Aimed RR {cydes/min) 15 25 15%10 25 25410
Measured RR (cydes/min) [1155257:)&105‘?3] [22514233%205 8523] N/A 2531+0.89[24.98,25.64] | N/A
e e [085;053 Lo 085,087 oo
BT b7 256 [ 151 2 (15 151 wound 1.9+
TV (ul) Ui siss Bois 3138 508" Bais: 2778 00
e T ey e @i
MIF (mLJs) ?fffff%f‘ﬁ [332fi§5;i3106?1] :282 305.8439.4[291.1;320.5] jggij
R (emELO/Lis) [1132235;1 11“437269] [11116;‘sli1125225] ;gig%ggf 71+ 170311010 | NA
C (mL/cmH,0) 90.16 +27.72 [79.81; 100.50] [98652587%12087%90] 167,225 69.39=+20.52 [61.73; 77.05] | 50%71°

Table 1. Comparison of respiratory parameters and breathing pattern for each respiratory rate (n=30; data
are presented as mean & standard deviation [confidence interval 95%]). Respiratory rate (RR), inspiratory
time (IT), expiratory time (ET), tidal volume (TV), minute ventilation (MV), mean inspiratory flow (MIF),
resistances (R) and compliance (C). N/A: not applicable. *corresponds to value extracted from a plot.
#corresponds to data recalculated from correspondent literature.

subjects. The relatively low values obtained with our model were most probably due to the lack of perfusion and
the unknown status of surfactant.

The fibrotic ex vivo respiratory model.  We applied the S method to the lungs to reduce lung compliance by mod-
ifying the mechanical properties of lungs parenchyma. We also modified the RR, which was set at 25, to better
simulate the breathing pattern of an IPF-suffering patient. TV was 259.4 + 48.8 mL while MV was 6.62+1.10L/
min. Results found in literature showed that TV of IPF-suffering patient is around 400mL*%12, which is higher
than the developed model R and C values were respectively 10.54 + 1.39cmH,0/(L/s) and 70.27 +21.65mL/
emH,0O. C values appeared to be relatively close to human in vivo data. Indeed, Renzi'? et al. found values about
43,3mL/cmH,0 and Zapletal” et al. found a mean value of 50 mL/cmH,0.

Physiological reliability of the respiratory ex vivo model.  'To sum up, all the 5 respiratory features assessed were
found to be in the same order of magnitude as in vivo data for adult suffering of IPF and with previously obtained
results on “healthy” ex vivo model. However, features by features, we observed that some results were different
than expected values. Nevertheless, differences observed between our experimental data - particularly the low
TV for the IPF model - and those obtained from literature could be due to patients’ ability to increase muscle
workload during inspiration and expiration to compensate lung stiffness, while we only applied fixed negative
pressures. To compensate this phenomenon, we are currently developing a new depression generator allowing
to tune the applied negative pressure in the enclosure. Moreover, some limitations of the ex vivo model could
impact these respiratory physiological features as the lack of lung surfactant and the absence of blood perfusion.
Indeed, surfactant is responsible for approximately 50% of compliance of the system®. Perfusion of lungs is also
an important parameter related to resistances.

Assessment of regional gas-ventilation by 81™Kr scintigraphies. Figure 2 presents scintigraphic
images of *'™Kr gas-ventilation. Scintigraphic measurements of ventilation using *'"Kr were made on 12 lungs
whose compliance was modified with the S method at stage 3 (i.e. physical method applied to entire upper
lobes + bases of lower lobes). Due to the very short half-life of ®!™Kr, repartition of this gas within lungs is widely
considered to allow imaging of regional gas-ventilation®. Experiments showed a symmetry in left/right regional
gas-ventilation with 50.10% 4= 3.60% in the left lung and 49.91% =+ 3.60 in the right lung. When compared to
the previously developed healthy ex vivo model*"*, there was no significant differences in terms of left/right
regional gas-ventilation (Table 2, Fig. 2 and Figs. S5 and 56 in Supplementary Information). However, when
taking into account the central-to-peripheral ratio, we observed that the penetration index of #™Kr gas in our
IPF model, 53.10 £ 1.98%, is lower compared to the data observed on the previous healthy ex vivo model, which
exerted a central-to-peripheral ratio about 62.56%* (p < 0.0001). However, literature lacks of quantitative data
because 17K r ventilation scintigraphies are usually coupled with **Tc-albumin scintigraphy, to assess the qual-
itative ventilation/perfusion mismatch. Hence, comparison with available in vivo data was only qualitative.

This gas-ventilation homogeneity is in good accordance with in vivo data obtained from patients suffering of
[PFl4-L620,4452

Regional aerosol deposition. Healthy versus fibrotic ex vivo respiratory model: impact of the alteration of
Tung compliance on the aerosol regional deposition. 'The regional aerosol deposition was recorded by planar scin-
tigraphies using gamma-camera imaging (using 6 different respiratory tracts) and 3D scintigraphic images using
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IPF ex vivo model

Figure 2. 81mkrypton (¥Kr) scintigraphic images of IPT simulating lungs. A: anterior view. B: posterior view.

IPF ex vivo model Healthy ex vivo model**"?
Leftlung Right lung Left lung Right lung
Py, - . . . 50.10+ 3.60 49.91+3.60 50.314+3.57 49.69=13.57
#7Kr repartition (% of total radioactivity) U781:52.38] | [47.6250.09] | [48.335229] | [47.70:5167]
Central/peripheral ratio (% of radioactivity in lung) F:llgéll %‘4‘9?56\ ?*28;36‘ :ezldbl

Table 2. Left/right ventilation distribution and central/peripheral repartition within lung assessed with
Simgrypton (81Kr). Data are presented as mean - standard deviation [95% confidence interval] (n=12).

Nebulized
fraction

Interface

ENT

Lungs

Filters

10.80 1 6.15%

1.34 1 0.86%

1.26% 1 0.61%

3.60% | 3.27%

2.39% 1 1.81%

Table 3. Deposiled fractions along nebulization system as a proportion of nominal dose of radioactivity
(mean = standard deviation, n=6). Nebulized fraction corresponds to the dose of “™c-1'I'PA that was
efficiently nebulized. Interface: naso-buccal mask. EN'T: 3D-printed Ears-Nose-'Throat replica with connecting
tube. Tilters: filters connected between depression generator and the enclosure to receive acrosol leaking from

the lungs.

SPECT-CT (n = 1). Deposited fractions along nebulization system and within respiratory tracts were quantified
and results are shown in Table 3. The nebulized fraction corresponds to the proportion of the nominal dose that
was elliciently nebulized (i.e. the initial activity injected into the nebulizer tank minus the remaining activity that
remains after the nebulization process in the device). We observed on 2D scintigraphies (Fig. 3) that radiolabeled
aerosol was deposited within lungs with a more intense signal in the central regions of the lungs.
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Figure 3. 99mtechnetium diethylene triamine pentaacetic acid (*™1c-IYT'PA} planar images of the ex vive
model developed in this study (n —6). {A) anterior view. (B) posterior view.

TFinally, Fig. 4A illustrates the SPECT-CT aerosol deposition imaging within the healthy ex vivo model. As eas-
ily seen, the deposition pattern is quite homogeneous and the aerosol had a deep penetration in the healthy lung,
to reach peripheral regions. At the contrary, Fig. 4B depicts a SPECT-CT image of a fibrotic lung after thermal
treatment of the parenchyma with the § method at stage 3. It shows very poor deposition pattern in the bases of
lower lobes.

Compared o data generated on the “healthy” ex vivo model'!, aerosol penetration within the fibrotic lung was
not as deep. Indeed, lung bases did not show the deposition of the radiclabeled aerasol. These two images showed
that despites its limitations, this model presented regional acrosol deposition features associated with reduced
lung compliance in regions treated to modify the mechanical properties of the parenchyma. Iowever, it should be
noted that the model only allowed to assess regional deposition of the aerosol. The absorption of the *™Tc-DTPA
and its diffusion in the different cell types composing parenchyma and mesenchyme of the respiratory tract could
not be assessed. The development of a more complex model with perfusion and ventilation is currently under
developmenl and could furtherly answer Lo this limilation.

In a comparative manner, the study from Diaz et al.?* focused on the delivery and the safety of inhaled
interferon-+. These experiments conducted on human were performed with a different nebulization technol-
ogy (vibrating mesh nebulizer associated to inhalation-triggered nebulization), which generated an acrosol with
larger particles while inhalations were performed with a deep and slow pattern. Therefore, comparison to this
study should be carefully made. As seen in Table 4, values rom Diaz ef al. are similar [rom those obtained with
our model, when values are expressed as percentage of the nebulized dose, meaning that the regional acrosol
deposition pallerns are relatively close.

Overall, the presented results showed that aerosol deposition was mainly observed in the non-treated zones
of the lungs. This feature is comparable to the one observed in patients. While this particular point seemed to be
controversial for inhaled therapies in IPT, it could be a compelling point in favor of such therapies because the
healthy regions of the parenchyma could already present molecular abnormalities associated with the prolifera-
tion of the fibrotic lesions?!. Thus, even i it is important Lo develop medical devices that will allow higher deposi-
tions into the “fibrotic” regions, it remains important to also treat healthy regions of the lungs.

Reliability of the developed ex vivo fibrotic lungs compared to IPP-suffering palienis in terms of werosol regional
deposition.  Literature of such regional aerosol deposition studies in vivo is very scarce and do not allow quanti-
tative comparison to assess deposition patterns. Thus, only qualitative comparisons between present experimental
results and data found in literature could be made. [owever, qualitatively, by comparing our results to in vive
human data of IPF-suffering patients using similar nuclear imaging technique and administration procedure,
we support the conclusion that the ex vive fibrotic respiratory model is in good accordance with existing in vivo
inputs of IPE-suffering patients!2-31-1124:5,

This model raises some limitations, such as the supine position during nebulization process thal decreases
penetration of airborne particles such as nebulization. As previously observed on a panel of nebulizers with dif-
ferent size distribution®’, the largest particles - witha MMAD of 2.8 um - are mostly affected by impact while the
smallest particles - witha MMAD of0.23 pm - are mostly affected by turbulence-driven diffusion and would not
be significantly impacted by the supine position. Only intermediate particles — with a MMAD of 0.55 um - would
be aflected by the supine position, as the main mechanism driving their deposition is sedimentation. Holspots are
visible on planar scintigraphies due to parenchymal wound on the lungs, creating areas with less resistances and
thus generating leakage of radicaerosol from the lungs toward inside this enclosure. However, a filter is placed in
between the depression generator and the enclosure allowing to pick up aerosol.
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Figure 4. 99mtechnetium diethylene triamine pentaacetic acid (*™Tc-DTPA) images after three-dimension
reconstruction of the ex vivo model developed in this study. (A) Images from healthy model. (B) Images from
IPF-mimicking lungs. Upper panels: tomography images. Lower pancls: fusion of tomography and scintigraphic
images.

Conclusion

Despile the release of new Lreatments, idiopathic pulmonary fibrosis is a devastating pulmonary disease with a
poor survival rate. 'Thus, new therapies are needed to manage this disease and improve patients’ quality of life.
Inhaled therapies could be promising treatments for IPT. Indeed, pulmonary delivery could lead to less adverse
events for equal or better efficiency. [Towever, due to ethical considerations, in vivo aerosol regional deposi-
tion studies with [PF-suffering patients are scarce. Since the pulmonary route remains challenging due to the
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Extra-thoracic Inspiratory
Model MMAD regions part Expiratory part | Lungs
Diaz et al.?® 17 pm 12.6+£3.0% 229%* N/A 65.41+4.8%
Montigaud et al. | 0.86um 15+5% 19£15% N/A 661 18%

Table 4. Deposited fractions in each components of the developed models. Data are expressed as

mean = standard deviation of the nebulized dose of radioactivity. N/A: not applicable. Extra thoracic regions:
3D-printed replica or endotracheal tube. Inspiratory part: naso-buccal mask. Expiratory part: expiratory filter.
MMAD: median mass aerodynamic diameter. *value calculated from available data.

decreased lung compliance, there is need for a useful tool for practical and inexpensive preclinical studies devoted
to the local delivery of drugs to fibrotic lungs.

In this study, an ex vivo respiratory model of lung fibrosis was developed to assess aerosol regional deposition.
This model consists in a 3D-printed adult upper airways replica connected to a potcine respiratory tract placed
in a sealed enclosure. This experimental set-up allow to induce passive ventilation of lungs by inducing negative
pressures within the enclosure (applying the same physical principle as intrapleural negative pressures observed
in human breathing). Breathing pattern are easily and reproducibly controllable. Two RR were tested (ie. 15 and
25 cycles/min) to experimentally assess 5 respiratory physiological measurements: MIE, TV, MV, R and C. Results
obtained demonstrated that the breathing pattern of the IPF ex vivo model was varying in the same magnitude com-
pared to in vive data of IPF-suffering patients. Then, *™Kr planar scintigraphies were used to assess homogeneity
of gas-ventilation of the developed IPF ex vivo model. It proved to be qualitatively comparable to gas-ventilation
observed in patients'>'52*#%2, Besides, the homogeneity of the gas-ventilation leads to confirm the absence of any
ventilation defect due to procedure used to decrease the pulmonary compliance of the IPF ex vivo model. Finally,
the assessment of regional aerosol deposition was performed with *™Tc-DTPA planar and 3D SPECT-CT images.
Results obtained showed similar qualitative regional aerosol deposition compared to those found for in vivo human
studies. Thus, we successfully developed an ex vivo respiratory model to simulate the alterations of pulmonary
mechanics seen in lung fibrosis. However, the developed fibrotic lung model suffers from some limitations, such as
the supine position, the lack of lung surfactant and the lack of blood perfusion. Moreover, patients suffering from
IPF could overcome their failing pulmonary mechanical properties by increasing respiratory workload, while we
only applied fixed negative pressures. These limitations are outweighed by advantages of this ex vivo model. First
of all, this pathological respiratory model seems to be a good and relevant surrogate model to animal experiments
for aerosol regional deposition studies, particularly compared to rodent models®**°. Moreover, the ex vivo respira-
tory model is fitting the 3R guidelines (Refine, Reduce and Replace). Secondly, this model is relatively cost-saving.
Indeed, it does not need any animal husbandry nor sacrifice of research animals since we used porcine respiratory
tracts, considered as waste, obtained from slaughterhouse which are considered as waste. Finally, the ex vivo model is
easy to use and could be tuned as wanted. Hence, this wotk demonstrated that this original ex vivo respiratory model
could reliably simulate IPF for aerosol regional deposition studies. Indeed, by proposing a model with low ethical
restrictions and allowing alternative to animal and # vifro experiments, we hope that our wotk would support the
preclinical development of inhaled therapies by providing more relevant and reliable data before clinical trials.

Materials and Methods

Materials. A stereolithographied adult replica of upper airways, including larynx, was made by three-dimen-
sional printing technology. This Ear-Nose-Throat (ENT) replica was obtained by reconstruction from CT scan
images of a healthy subject. Data were obtained from Saint-Etienne teaching hospital. At arrival each patient
received an information note explicitly stating that their date could be used for research purposes. Furthermore,
written consent from patient is obtained in the Radiology ward. Lastly, use of such data was supervised by the
Ethic Committee of Saint-Etienne hospital. It integrated laryngeal structures to mimic vocal folds resistance.
This 3D-printed replica was anatomically, geometrically and aerodynamically validated using several techniques
(endoscopy and CT scans) and was previously used for several nasal and pulmonary aerosol deposition stud-
ies* 245 Porcine respiratory tracts were obtained just after slaughter (DespiViandes, La Talaudiére France), sat-
isfying all French sanitary controls, and were used within 24 hours or frozen at —20°C depending on availability. At
slaughtering time, swine were 6 months old, with 44% of female and 56% of male from three different species: large
white, pietrain and landrace (with mainly large white). After removal of viscera, carcasses weighted 90 to 93kg.
Visual controls of wounds and sutures were achieved, and a bronchoscopy was performed to ensure the absence of
significant obstruction of proximal bronchi. Lungs were placed in a sealed enclosure and ventilated using a depres-
sion generator (SuperDimension®, Covidien, Dusseldorf, Germany). Figure S1 shows the set-up and is available in
Supplementary information. The amplitude of depression during a respiratory cycle was —11 + 2 kPa (equivalent
— 112+ 20emH,0) with a mean depression inside the enclosure of —9 kPa (—92cmH,0). These relatively high
negative pressures were two time the expected values, according to West™. This is probably due to the lack of perfu-
sion and the unknown status of lung surfactant. Thirty tracts were used for measurements of respiratory mechanics.
Ex vivolungs were not used during more than 8hours. For all experiments, the model was set in supine position.

Development of physical methods to reduce lung compliance mimicking the mechanical behavior
of afibroticlung. o develop a method to mimic the reduced compliance of fibrotic lungs, 3 physical procedures
were tested. For the first method, depending ofthe size of lungs, 3 to 5g of ethyl cyanoacrylate glue (G) were applied
on chosen areas of lungs and let out to polymerize at least 5 minutes to rigidify the external surface of the lung. The
second method used hot steam jets (S), delivered by a steam cleaner, applied for 2 to 3 minutes on the surface of the
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lungs to induce heat denaturation of lung proteins. The third procedure was the combination of both glue and steam
(GS), which were applied sequentially starting by S method with few minutes pause before using G method. During
the application of the method, lungs were not inflated. For each method, 5 different incrementing stages were tested
(n=4): 0: Healthy stage (without treatment); and 4 stages where the physical methods were applied on 1: apices of
upper lobes; 2: entire upper lobes; 3: entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: whole lungs. For each stage, respira-
tory mechanics measurements described below were performed (see the section below). Endpoint of this develop-
ment was to determine the best physical method (among glue, steam or glue+ steam) inducing the highest decrease
in lung compliance with the lowest modification of pulmonary resistances. Values were expressed as relative value of
the healthy stage of the corresponding method (i.e. lungs without changes of compliance), for each physical method
tested (i.e. glue, steam, or glue 4 steam). This expression of results allowed to compare only the impact of the physical
methods on pulmonary compliance without potential biases due to the intrinsic variability of replicates.

Assessment of respiratory mechanics. The enclosure was instrumented thanks to Biopac® system
(Biopac, Goleta, CA, USA). Airflow at the ENT replica was followed with a pneumotachograph (TSD 117) while
pressures in the enclosure were determined with a differential pressure transducer (TSD160D). Each component
was connected to an amplifier (DA100C), connected to the acquisition hardware (MP160). Data were recorded
for 4 minutes with AcqKnowledge® 5.0 software. Then, eight experimental values were calculated from airflow
and pressure: tidal volume (TV), minute ventilation (MV), respiratory rate (RR), inspiratory time (I'T), expira-
tory time (ET), total time (TT), resistances (R) and compliance (C). Mean inspiratory flow (MIF) was manually
calculated using Microsoft Office Excel 365 (Microsoft, Redmond, USA). Breathing cycles were identified using
the software, tidal volume was obtained by integrating the airflow, resistances were calculated by the difference
between pressure inside and outside the enclosure divided by the airflow, and finally the lung compliance was cal-
culated by dividing the volume variation by the pressure variation. I'T was fixed at 1.3 s, while ET was fixed at 2.6 s
to obtaina RR of 15 cycles per minute, orI'Tat 0.8 s and ET at 1.65 at to reach a RR of 25 cycles per minute. These
breathing times led to a I:E ratio of 1:2. For each experiment, at least 40 breathing cycles were analyzed to calcu-
late above-mentioned respiratory features and to determine mean + standard deviation and confidence interval.

We calculated the coefficient of TV, MV, R and C for each replicate to assess the reliability, with a threshold
value was set at 15%. The coefficient of variation of TV, MV, R and C were calculated for the whole replication to
assess the reproducibility, with a threshold value set at 30%.

Ventilation and regional aerosol deposition. The evaluation of regional ventilation was performed
on 12 respiratory tracts using *"™krypton (*'™Kr) scintigraphies®. At each RR, an acquisition was realized with
a naso-buccal mask (Ambu®, Bordeaux, France) as interface. For the assessment of regional ventilation, two
regions of interest (ROI) were drawn on each ventilation scintigraphy to identify left and right lung as well as
central area and peripheral area®. The aim of these experiments was to assess the homogeneity of the regional
gas-ventilation of the ex vivo fibrotic lung model and thus, to confirm the absence of any ventilation defect due to
a too strong application of physical methods used to decrease the pulmonary compliance.

Deposition experiments were performed *tech netium complexed with diethylene triamine pentaacetic acid
(**"Tc-DTPA) as scintigraphic tracer. A 100MBq solution (3 mL) was placed in the Venticis 11% jet nebulizer
(Curium, Paris, France). Generated aerosol (MMAD of 0.86) reached the adult replica of upper airways through
the mean of a naso-buccal mask (Ambu®, Bordeaux, France). Here, we aimed to quantitatively assess the aer-
osol regional deposition in the different components of the ex vivo model of pulmonary fibrosis (naso-buccal
mask, head replica and lungs) to compare our results to: i) the previously developed healthy ex vivo respiratory
model*# (to determine the impact of the alteration of lung compliance on the aerosol regional deposition) and
i) to in vivo human data from IPF-suffering patients*®?"* using similar nuclear imaging technique and admin-
istration procedure (to determine the reliability of the developed ex vivo fibrotic lung model compared to IPF
patients in terms of aerosol regional deposition).

Two-dimensional scintigraphies were conducted on six respiratory tracts. Experiments were performed with a
variable angle dual detector Single Photon Emission Computed Tomography/Computed Tomography (SPECT/ CT,
SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN) with a matrix of 256 x 256. Low-energy, high-resolution cellimator (FWHM
8.3mmat 10cm) - tested weekly for uniformity (UFOV 533 mm x 387 mm, CFOV 400 mm x 290 mm) — were used.
The inhalation experiments needed to assess the initial radioactive dose in the nebulizer. The dose was calculated from
the difference of activity between the full and empty syringe with 1- min anterior/posterior scintigraphic images. After
inhalation of the aerosol (until atomization of the nebulizer), each component of the system was imaged with 3-min
anterior/posterior exposition: nebulize (with dead volume), expiratory filter, ENT replica and respiratory tract. For each
image, a ROI was drawn while 3 external ROIs were delimited to assess background The count of each part was deter-
mined with corrections for background radiation, radioactivity decay and tissue attenuation (correction factor calcu-
lated for each component). Results were expressed in terms of the norminal dose of radioactivity loaded in the nebulizer.

After 2D acquisition, a SPECT and CT acquisitions could be carried out on the respiratory tract to cartogra-
phy the anatomical deposition of the aerosol. This 3D SPECT acquisition the respiratory tract consisting of 64
(2 x 32) 30-sec images was coupled with a CT. Imaging parameters for this tomography were: 130kV; 90mAs;
1.25 mm slice thickness; 0.9 mm increment; 1.6 mm pitch; rotation time of 1.5s according to a previously devel-
oped protocol®. The associated hardware platform (Symbia net, Siemens) was used to review and to reconstruct
the obtained images with the 3D Ordered-Subset Expectation Maximization (OSEM) algorithm. Default settings
(8 subsets, 5 iterations) were used. Before reconstruction, the 3D Butterworth smoothing filter was applied with
following parameters: cutoff: 0.45 cycles/cm; order. 5 The final images consisted of a 128 X 128 image matrix, with
a 1.23 zoom and a pixel size of 3.9 mm. During reconstruction, scatter correction was used for SPECT images.
It was also used to correct the attenuation for CT images. CT and SPECT images were associated into sagittal,
coronal and transverse views. There, one respiratory tract was used for these 3D images.
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Statistical analyses. Results are expressed as mean+ standard deviation (95% confidence interval). For
development of the physical methods mimicking fibrosis, a non-Gaussian distribution was assumed due to the
number of replicates, Kruskal-Wallis’ test was performed. For respiratory mechanics measurements, Gaussian
distribution was assessed with a Shapiro-Wilk and d’Agostino normality tests. If Gaussian distribution was vali-
dated, a repeated- measure one-way ANOVA with Tukey’s multiple comparisons post hoc test was used. If distri-
bution was not Gaussian, Friedmann’s test with Dunn’s multiple comparisons post hoc test was performed.

For gas-ventilation studies, after assessing normality as described above, a paired #-test was used to compare
left and right lung fraction of total counted radioactivity and central-to-peripheral ratio for each lung. Data were
compared to those from the previously developed healthy ex vivo model*! with an unpaired #test. The tested
hypothesis was the existence of significant difference of regional ventilation repartition between healthy and IPF
ex vivo models. All tests were two-sided and p < 0.05 was considered statistically significant. Statistical analyses
were performed using GraphPad Prism® 7 (GraphPad Software, La Jolla, CA, USA).
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Moreover, human in vivo data lacks of precise mapping and quantification of aerosol deposition patterns in IPE.
Thus, there is an urgent need for inexpensive preclinical studies devoted to the quantitative assessment of aerosol
regional deposition in fibrotic lungs. Such studies would help to improve nebulization technologies for local
administration to fulfill the unmet need for better treatments.

Airborne particles properties (e.g. aerodynamic size, hydroscopic properties, electrical surface charge, etc.)
are some of the main parameters affecting regional deposition of aerosolized drugs within the respiratory tract.
However, anatomical and physiological features (e.g. diameter and branching of airways, breathing frequency,
tidal volume, etc.)*>** also represent key factors in regional deposition. Although they allow to accurately study
these parameters, in vivo human studies are scarce due to ethical considerations and costs involved, as radiola-
beled aerosols are the gold standard method to assess regional deposition of inhaled particles within lungs®.
Consequently, animals (particularly rodents) are common surrogate models even if animal use also suffers from
ethical restrictions®>*. Animal models are also time-consuming and expensive due to costs involved in breeding
and housing. Moreover, such models are different from humans in terms of anatomy of upper airways, bronchial
divisions and lung segmentation®”. Ventilation patterns are also very different in rodents. As an example, breath-
ing frequency at rest for rats is about 80 cycles per minute while it is 15 per minute for adult humans. Additionally,
no model sufficiently reproduces the pathophysiological features of IPF lungs that it may be used for relevant
aerosol deposition studies. These discrepancies are commonly recognized as biases in aerosol deposition patterns.
Thus, extrapolation from these models to humans should be carefully performed. To overcome these limitations,
mathematical and computational deposition models for inhaled particles were developed but were mainly based
on extrapolation from healthy young adults®-*°. Moreover, these models are confronted to a data gap for some
parameters, such as submicron sized particles or specific anatomical features. This lack of database is challenging
for these models and lead to issues to validate obtained predictions. Consequently, inhalation studies require
relevant and reliable respiratory models.

Therefore, based on previous works of our laboratory*%2, this study aimed to develop an adult ex vivo respira-
tory model, which could be a useful tool for practical and less expensive preclinical studies devoted to the local
delivery of drugs to fibrotic lungs. This respiratory model is composed of a 3D-printed Ear-Nose-Throat (EN'T)
replica connected to an ex vivo porcine respiratory tract placed in a sealed instrumented enclosure. To mimic
some of the alterations associated with fibrosis, lungs were modified to reduce the lung compliance and to create
restrictive abnormalities at lung bases and upper lobes representing fibrotic lesions. Then, lungs were ventilated
by applying negative pressure in the enclosure to simulate pleural depression and, thus, passive ventilation. Aims
of this work were to validate the reliability of this innovative ex vivo model of pulmonary fibrosis and to compare
it, in terms of respiratory mechanics and features of aerosol regional deposition, to the previously developed
healthy ex vivo respiratory model‘"* (i.e. before the modification performed to depict the physiological altera-
tions associated with IPF) and to IPF-suffering patients”-#'0:1219203L.43-45 Congequently, this study is divided into
4 main parts: (i) development and comparison of various physical procedures to reduce the pulmonary compli-
ance (ii) measurements of respiratory mechanics before and after modifications of lung tissue, (iii) assessment of
regional gas-ventilation and (iv) regional aerosol deposition within fibrotic lungs.

Results and Discussion

Performance analysis of physical methods to reduce lung compliance mimicking the mechan-
ical behavior of a fibrotic lung. These experiments aimed to find a reliable and reproducible method
to simulate lung fibrosis on ex vivo porcine respiratory tracts (Fig. 1 and Tables S1 and S2 the Supplementary
Information). Figure 1 presents the resistances and the dynamic compliance of the respiratory tract expressed as
mean = standard deviation of the relative value of the “healthy” stage of the lungs (i.e. lungs with no modifica-
tion). Resistances (R) with glue (G) method appeared to be uneven with important dispersion of data. Inversely,
steam (S) method showed a much narrower dispersion and a slight modification of R when compared to the
healthy stage. However, when reaching stage 4 (i.e. methods applied to whole lungs) with § method we observed
an important increase of the standard deviation showing a lack of reproducibility for this specific stage (see
Supplementary Information). Glue +steam (GS) method suffered from a wide dispersion of data as G method
(Fig. 1A). Dynamic compliance of lung decreased with the incrementing stages of the three methods. The strong-
est variations of compliance were seen with G and GS method. S method induced a less important reduction of
compliance (Fig. 1B).

Considering the presented results, G and GS methods were generating barely reproducible data, while S
method was more reproducible and repeatable. One hypothesis explaining the differences between Gand S meth-
ods is that G method is more likely to simulate a pleural disease while the thermal treatment of the S method is
more likely to simulate “fibrotic lung pattern” by denaturing extracellular matrix proteins*-*¢, Moreover, applying
the S method on lung parenchyma induced a visual shrinking of the treated regions. However, we did not assess
that this thermal treatment had any significant impact of the small airways, which exert a relative widening in
parenchymal regions suffering from IPF'*?.. Thus, careful extrapolation should be made for this point, which
should not impact the validity of aerosol deposition pattern. Therefore, we decided to select the S method as the
more relevant method to generate modifications of lung parenchyma leading to impaired mechanical properties
of the lung needed to simulate the decreased lung compliance observed in IPFE. Lastly, as the aim of this study
was to simulate a moderate IPF, it was decided to focus on stage 3 (i.e. physical method applied to entire upper
lobes + bases of lower lobes). Indeed, this stage induces a slight modification of resistances for an important mod-
ification of compliance (Figs. $2-54 in Supplementary Information). The selected method did not include mucus
accumulation in the airways, which is an uncommon feature of IPE. Moreover, even if we were unable to precisely
assess the mucus status in the broncho-alveolar regions, we could assume that mucus is present and could be
accumulated in these regions as observed in IPF-suffering patients®.
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Figure 1. Variability of resistances (A) and compliance (B) with different fibrosis methods and stages

(n=4). G: Glue method. $: Steam method. GS: Glue 4 Steam method. 1: fibrosis of apices of upper lobe; 2:
fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire upper
lobes -+ entire lower lobes. “G healthy” (respectively the “S healthy” and the “GS healthy”) corresponds to the
lungs before modifications which will be induced at different stages by the G method (respectively the S method
and the GS method). Data are presented as median and inter-quartile range of the relative value of the healthy
stage of the corresponding method. ***Corresponds to p < 0.0001 when compared to glue method. ## and ###
corresponds to p <20.001 and p <2 0.0001 respectively when compared to steam method. ns corresponds to non-
significant.

Assessment of respiratory mechanics. Overall results. 'lable 1 reports mean =+ standard deviation val-
ues and 95% confidence interval of experimental data collected for the 30 ex vivo respiratory models. As expected,
inspiratory time (IT), expiratory time (ET) and respiratory rates (RR) are very close from aimed values meaning
that the developed respiratory model is tunable at will and reliable for these RR. Reliability and reproducibility
data are presented in Tables $3 and $4 in the Supplementary Information. For “healthy” lungs, two RR were
tested: 15 and 25 cycles/min. For “fibrotic” lungs, only 25 cycles/min was used. Fifteen cycles per minute was
used as RR for healthy lungs in accordance with our previous data used Lo validate the “healthy” ex vivo respira-
tory model'™'>*, The RR of 25 cycles per minute was chosen to mimic IPT. These RR are similar to those found
for healthy adult subjects and [PF-suffering adult patients®*'2. According to experimental data and predefined
thresholds - i.e. inter-individual variations about 30% and intra-individual variations about 15% - we assumed
the reliability and the reproducibility of our model.

The healthy ex vivo respiratory model.  Belore application of $, tidal volume (TV) was 515.2 +77.0mL and
minute-ventilation (MV) was 7.86 £ 1.11 L/min. Mean inspiratory flow (MIF) was 361.4+ 39.3mL/s. Lastly, R
values were 13.23 + 3.41 cmH,0/(L/s), while dynamic compliance (C) values were 90.44 -+ 27.97 mL/cmI1,0.
Observed results are consistent with previously published data concerning the healthy ex vivo respiratory
model*'** and in good accordance with data available in the literature from in vivo studies on healthy subjects™.
MIF values appear to be similar to values obtained of healthy subjects as showed Renzi ef al.'’. Lastly, experimen-
tal C values, 90.44 —27.97 mL/cmH,0, are almost 2 times lower than commonly considered as normal for healthy
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Table 1. Comparison of respiratory parameters and breathing pattern for each respiratory rate (n=30; data
are presented as mean = standard deviation [confidence interval 95%]). Respiratory rate (RR), inspiratory
time (IT), expiratory time (ET), tidal volume (TV), minute ventilation (MV), mean inspiratory flow (MIF),
resistances (R) and compliance (C). N/A: not applicable. *corresponds to value extracted from a plot.
#corresponds to data recalculated from correspondent literature.

subjects. The relatively low values obtained with our model were most probably due to the lack of perfusion and
the unknown status of surfactant.

The fibrotic ex vivo respiratory model. We applied the S method to the lungs to reduce lung compliance by mod-
ifying the mechanical properties of lungs parenchyma. We also modified the RR, which was set at 25, to better
simulate the breathing pattern of an IPF-suffering patient. TV was 259.4 + 48.8 mL while MV was 6.62+1.10L/
min. Results found in literature showed that TV of IPF-suffering patient is around 400mL*'*'2, which is higher
than the developed model. R and C values were respectively 10.54 + 1.39¢cmH,0/(L/s) and 70.27 +21.65mL/
cmH,0. C values appeared to be relatively close to human in vivo data. Indeed, Renzi'’ et al. found values about
43,3mL/cmH,0 and Zapletal” et al. found a mean value of 50 mL/cmH,0.

Physiological reliability of the respiratory ex vivo model. 'To sum up, all the 5 respiratory features assessed were
found to be in the same order of magnitude as i vivo data for adult suffering of IPF and with previously obtained
results on “healthy” ex vivo model. However, features by features, we observed that some results were different
than expected values. Nevertheless, differences observed between our experimental data - particularly the low
TV for the IPF model - and those obtained from literature could be due to patients’ ability to increase muscle
workload during inspiration and expiration to compensate lung stiffness, while we only applied fixed negative
pressures. To compensate this phenomenon, we are currently developing a new depression generator allowing
to tune the applied negative pressure in the enclosure. Moreover, some limitations of the ex vivo model could
impact these respiratory physiological features as the lack of lung surfactant and the absence of blood perfusion.
Indeed, surfactant is responsible for approximately 50% of compliance of the system®’. Perfusion of lungs is also
an important parameter related to resistances.

Assessment of regional gas-ventilation by 8™Kr scintigraphies. Figure 2 presents scintigraphic
images of *""Kr gas-ventilation. Scintigraphic measurements of ventilation using **Kr were made on 12 lungs
whose compliance was modified with the S method at stage 3 (i.e. physical method applied to entire upper
lobes -+ bases of lower lobes). Due to the very short half-life of 31K, repartition of this gas within lungs is widely
considered to allow imaging of regional gas-ventilation®. Experiments showed a symmetry in left/right regional
gas-ventilation with 50.10% = 3.60% in the left lung and 49.91% == 3.60 in the right lung. When compared to
the previously developed healthy ex vivo model*:*, there was no significant differences in terms of left/right
regional gas-ventilation (Table 2, Fig. 2 and Figs. S5 and S6 in Supplementary Information). However, when
taking into account the central-to-peripheral ratio, we observed that the penetration index of *'Kr gas in our
IPF model, 53.10+1.98%, is lower compared to the data observed on the previous healthy ex vivo model, which
exerted a central-to-peripheral ratio about 62.56%* (p < 0.0001). However, literature lacks of quantitative data
because K ventilation scintigraphies are usually coupled with **Tc-albumin scintigraphy, to assess the qual-
itative ventilation/perfusion mismatch. Hence, comparison with available in vivo data was only qualitative.

This gas-ventilation homogeneity is in good accordance with in vivo data obtained from patients suffering of
IPF14-1620,4452

Regional aerosol deposition. Healthy versus fibrotic ex vivo respiratory model: impact of the alteration of
Tung compliance on the aerosol regional deposition. 'The regional aerosol deposition was recorded by planar scin-
tigraphies using gamma-camera imaging (using 6 different respiratory tracts) and 3D scintigraphic images using
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IPF ex vivo model

Figure 2. 81mkrypton (*'™Kr) scintigraphic images of IPF simulating lungs. A: anterior view. B: posterior view.

1PF ex vivo model Healthy ex vivo model***

Leftlung Leftlung Right lung.
Stmye e " " S 50.10£ 3. 50.31£3.5 .69 £3.5
'=Kr repartition (% of total radioactivity) f;;lf 61(;’,] [‘U LEsa7 ?;)76791 ;77]
Central/peripheral ratio (% of radioactivity in lung) [5:]1;]1'5149:{6] [652:36 6652146]

Table 2. Left/right ventilation distribution and central/peripheral repartition within lung assessed with
Stmkrypton (3'™Kr). Data are presented as mean + standard deviation [95% confidence interval] (n = 12).

Nebulized
fraction

Interface

ENT

Lungs

Filters

10.60+6.15%

1.34 £0.86%

1.26% +0.61%

5.60%+ 3.27%

2.39% +1.81%

Table 3. Deposited fractions along nebulization system as a proportion of nominal dose of radioactivity
(mean + standard deviation, n = 6). Nebulized fraction corresponds to the dose of “™Tc-DTPA that was
efficiently nebulized. Interface: naso-buccal mask. ENT: 3D-printed Ears-Nose-Throat replica with connecting
tube. Filters: filters connected between depression generator and the enclosure to receive aerosol leaking from

the lungs.

SPECT-CT (n=1). Deposited fractions along nebulization system and within respiratory tracts were quantified
and results are shown in Table 3. The nebulized fraction corresponds to the proportion of the nominal dose that
was efficiently nebulized (i.e. the initial activity injected into the nebulizer tank minus the remaining activity that
remains after the nebulization process in the device). We observed on 2D scintigraphies (Fig. 3) that radiolabeled
aerosol was deposited within lungs with a more intense signal in the central regions of the lungs.
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Figure 3. 99mtechnetium diethylene triamine pentaacetic acid (*™lc-D'I'PA) planar images of the ex vivo
model developed in this study (n —6). (A) anterior view. (B) posterior view.

TFinally, Tig. 4A illustrates the SPECT-CT aerosol deposition imaging within the healthy ex vivo model. As eas-
ily seen, the deposition pattern is quite homogeneous and the aerosol had a deep penetration in the healthy lung,
to reach peripheral regions. At the contrary, Fig. 4B depicts a SPECT-CT image of a fibrotic lung after thermal
treatment of the parenchyma with the S method at stage 3. It shows very poor deposition pattern in the bases of
lower lobes.

Compared Lo data generated on the “healthy” ex vivo model!, aerosol penetration within the fibrotic lung was
not as deep. Indeed, lung bases did not show the deposition of the radiolabeled aerosol. ‘These two images showed
that despites its limitations, this model presented regional aerosol deposition features associated with reduced
lung compliance in regions treated to modify the mechanical properties of the parenchyma. ITowever, it should be
noted that the model only allowed to assess regional deposition of the aerosol. The absorption of the *™Tc-DTPA
and its diffusion in the different cell types composing parenchyma and mesenchyme of the respiratory tract could
not be assessed. 'The development of a more complex model with perfusion and ventilation is currently under
development and could furtherly answer (o this limitation.

In a comparative manner, the study from Diaz et al.?® focused on the delivery and the safety of inhaled
interferon-+. These experiments conducted on human were performed with a different nebulization technol-
ogy (vibrating mesh nebulizer associated to inhalation-triggered nebulization), which generated an aerosol with
larger particles while inhalations were performed with a deep and slow pattern. Therefore, comparison to this
study should be carefully made. As seen in Table 4, values from Diaz ef al. are similar from those obtained with
our model, when values are expressed as percentage of the nebulized dose, meaning that the regional acrosol
deposition patlerns are relatively close.

Overall, the presented results showed that aerosol deposition was mainly observed in the non-treated zones
of the lungs. 'This feature is comparable to the one observed in patients. While this particular point seemed to be
controversial for inhaled therapies in IPT, it could be a compelling point in favor of such therapies because the
healthy regions of the parenchyma could already present molecular abnormalities associated with the prolifera-
tion of the fibrotic lesions®'. Thus, even if it is important to develop medical devices that will allow higher deposi-
tions into the “fibrotic” regions, it remains important to also treat healthy regions of the lungs.

Reliabilily of the developed ex vivo fibrotic lungs compared to IPP-suffering patients in lerms of aerosol regional
deposition.  Literature of such regional aerosol deposition studies in vivo is very scarce and do not allow quanti-
tative comparison to assess deposition patterns. Thus, only qualitative comparisons between present experimental
results and data found in literature could be made. [Towever, qualitatively, by comparing our results to in vivo
human data of IPI-suffering patients using similar nuclear imaging technique and administration procedure,
we support the conclusion that the ex vivo fibrotic respiratory model is in good accordance with existing in vivo
inputs of IPF-suffering patients!20-31:453:51,

This model raises some limilations, such as the supine position during nebulizalion process thal decreases
penetration of airborne particles such as nebulization. As previously observed on a panel of nebulizers with dif-
ferent size distribution*?, the largest particles - with a MMAD of 2.8 um - are mostly affected by impact while the
smallest particles — witha MMAD of 0.23 um — are mostly affected by turbulence-driven diffusion and would not
be significantly impacted by the supine position. Only intermediate particles — with a MMAD of 0.55 um - would
be aflected by the supine position, as the main mechanism driving their deposition is sedimentation. Hotspots are
visible on planar scintigraphies due to parenchymal wound on the lungs, creating arcas with less resistances and
thus generating leakage of radioaerosol from the lungs toward inside this enclosure. However, a filter is placed in
between the depression generator and the enclosure allowing to pick up aerosol.
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Transversal view

Figure 4. 99mtechnetium diethylene triamine pentaacetic acid (*™Tc-DTPA) images after three-dimension
reconstruction of the ex vivo model developed in this study. (A) Images from healthy model. (B) Images from
IPF-mimicking lungs. Upper panels: tomography images. Lower panels: fusion of tomography and scintigraphic
images.

Conclusion

Despite the release of new treatments, idiopathic pulmonary fibrosis is a devastating pulmonary disease with a
poor survival rate. Thus, new therapies are needed to manage this disease and improve patients’ quality of life.
Inhaled therapies could be promising treatments for IPE. Indeed, pulmonary delivery could lead to less adverse
events for equal or better efficiency. However, due to ethical considerations, in vivo aerosol regional deposi-
tion studies with IPF-suffering patients are scarce. Since the pulmonary route remains challenging due to the
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Extra-thoracic | Inspiratory
Model MMAD | regions part Expiratory part | Lungs
Diaz et al.?® 1.7 pm 12.6+3.0% 22%* N/A 65.4+4.8%
Montigaud et al. | 0.86pm 154+5% 194+15% N/A 66+ 18%

Table 4. Deposited fractions in each components of the developed models. Data are expressed as

mean =+ standard deviation of the nebulized dose of radioactivity. N/A: not applicable. Extra thoracic regions:
3D-printed replica or endotracheal tube. Inspiratory part: naso-buccal mask. Expiratory part: expiratory filter.
MMAD: median mass aerodynamic diameter. *value calculated from available data.

decreased lung compliance, there is need for a useful tool for practical and inexpensive preclinical studies devoted
to the local delivery of drugs to fibrotic lungs.

In this study, an ex vivo respiratory model of lung fibrosis was developed to assess aerosol regional deposition.
This model consists in a 3D-printed adult upper airways replica connected to a porcine respiratory tract placed
in a sealed enclosure. This experimental set-up allow to induce passive ventilation of lungs by inducing negative
pressures within the enclosure (applying the same physical principle as intrapleural negative pressures observed
inhuman breathing). Breathing pattern are easily and reproducibly controllable. Two RR were tested (i.e. 15 and
25 cycles/min) to experimentally assess 5 respiratory physiological measurements: MIE, TV, MV, R and C. Results
obtained demonstrated that the breathing pattern of the IPF ex vivo model was varying in the same magnitude com-
pared to in vivo data of IPF-suffering patients. Then, ®"™Kr planar scintigraphies were used to assess homogeneity
of gas-ventilation of the developed IPF ex vivo model. It proved to be qualitatively comparable to gas-ventilation
observed in patients'>162744%2, Besides, the homogeneity of the gas-ventilation leads to confirm the absence of any
ventilation defect due to procedure used to decrease the pulmonary compliance of the IPF ex vivo model. Finally,
the assessment of regional aerosol deposition was performed with *™Tc-DTPA planar and 3D SPECT-CT images.
Results obtained showed similar qualitative regional aerosol deposition compared to those found for in vivo human
studies. Thus, we successfully developed an ex vivo respiratory model to simulate the alterations of pulmonary
mechanics seen in lung fibrosis. However, the developed fibrotic lung model suffers from some limitations, such as
the supine position, the lack of lung surfactant and the lack of blood perfusion. Moreover, patients suffering from
IPF could overcome their failing pulmonary mechanical properties by increasing respiratory workload, while we
only applied fixed negative pressures. These limitations are outweighed by advantages of this ex vivo model. First
of all, this pathological respiratory model seems to be a good and relevant surrogate model to animal experiments
for aerosol regional deposition studies, particularly compared to rodent models®**¢. Moreover, the ex vivo respira-
tory model is fitting the 3R guidelines (Refine, Reduce and Replace). Secondly, this model is relatively cost-saving.
Indeed, it does not need any animal husbandry nor sacrifice of research animals since we used porcine respiratory
tracts, considered as waste, obtained from slaughterhouse which are considered as waste. Finally, the ex vivo model is
easy to use and could be tuned as wanted. Hence, this work demonstrated that this original ex vivo respiratory model
could reliably simulate IPF for aerosol regional deposition studies. Indeed, by proposing a model with low ethical
restrictions and allowing alternative to animal and i vifro experiments, we hope that our work would support the
preclinical development of inhaled therapies by providing more relevant and reliable data before clinical trials.

Materials and Methods

Materials. A stereolithographied adult replica of upper airways, including larynx, was made by three-dimen-
sional printing technology. This Ear-Nose-Throat (ENT) replica was obtained by reconstruction from CT scan
images of a healthy subject. Data were obtained from Saint-Etienne teaching hospital. At arrival each patient
received an information note explicitly stating that their date could be used for research purposes. Furthermore,
written consent from patient is obtained in the Radiology ward. Lastly, use of such data was supervised by the
Ethic Committee of Saint-Etienne hospital. It integrated laryngeal structures to mimic vocal folds resistance.
This 3D-printed replica was anatomically, geometrically and aerodynamically validated using several techniques
(endoscopy and CT scans) and was previously used for several nasal and pulmonary aerosol deposition stud-
ies 2457 Porcine respiratory tracts were obtained just after slaughter (DespiViandes, La Talaudiére France), sat-
isfying all French sanitary controls, and were used within 24 hours or frozen at — 20 °C depending on availability. At
slaughtering time, swine were 6 months old, with 44% of female and 56% of male from three different species: large
white, pietrain and landrace (with mainly large white). After removal of viscera, carcasses weighted 90 to 93kg.
Visual controls of wounds and sutures were achieved, and a bronchoscopy was performed to ensure the absence of
significant obstruction of proximal bronchi. Lungs were placed in a sealed enclosure and ventilated using a depres-
sion generator (SuperDimension®, Covidien, Dusseldorf, Germany). Figure S1 shows the set-up and is available in
Supplementary information. The amplitude of depression during a respiratory cycle was —11+ 2 kPa (equivalent
—112+20ecmH,0) with a mean depression inside the enclosure of —9 kPa (—92cmH,0). These relatively high
negative pressures were two time the expected values, according to West*®. This is probably due to the lack of perfu-
sion and the unknown status of lung surfactant. Thirty tracts were used for measurements of respiratory mechanics.
Exvivolungs were not used during more than 8 hours. For all experiments, the model was set in supine positiorn.

Development of physical methods to reduce lung compliance mimicking the mechanical behavior
of afibroticlung. To develop a method to mimic the reduced compliance of fibrotic lungs, 3 physical procedures
were tested. Forthe first method, depending of the size of lungs, 3 to 5g of ethyl cyanoacrylate glue (G) were applied
on chosen areas of lungs and let out to polymerize at least 5 minutes to rigidify the external surface of the lung. The
second method used hot steam jets (S), delivered by a steam cleaner, applied for 2 to 3minutes on the surface of the
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lungs to induce heat denaturation of lung proteins. The third procedure was the combination of both glue and steam
(GS), which were applied sequentially starting by S method with few minutes pause before using G method. During
the application of the method, lungs were not inflated. For each method, 5 different incrementing stages were tested
(n=4): 0: Healthy stage (without treatment); and 4 stages where the physical methods were applied on 1: apices of
upper lobes; 2: entire upper lobes; 3: entire upperlobes + bases of lower lobes; 4: whole lungs. For each stage, respira-
tory mechanics measurements described below were performed (see the section below). Endpoint of this develop-
ment was to determine the best physical method (among glue, steam or glue -+ steam) inducing the highest decrease
inlung compliance with the lowest modification of pulmonary resistances. Values were expressed as relative value of
the healthy stage of the corresponding method (i.e. lungs without changes of compliance), for each physical method
tested (i.e. glue, steam, or glue + steam). This expression of results allowed to compare only the impact of the physical
methods on pulmonary compliance without potential biases due to the intrinsic variability of replicates.

Assessment of respiratory mechanics. The enclosure was instrumented thanks to Biopac® system
(Biopac, Goleta, CA, USA). Airflow at the ENT replica was followed with a pneumotachograph (TSD 117) while
pressures in the enclosure were determined with a differential pressure transducer (TSD160D). Each component
was connected to an amplifier (DA100C), connected to the acquisition hardware (MP160). Data were recorded
for 4 minutes with AcqKnowledge® 5.0 software. Then, eight experimental values were calculated from airflow
and pressure: tidal volume (TV), minute ventilation (MV), respiratory rate (RR), inspiratory time (IT), expira-
tory time (ET), total time ('T'T), resistances (R) and compliance (C). Mean inspiratory flow (MIF) was manually
calculated using Microsoft Office Excel 365 (Microsoft, Redmond, USA). Breathing cycles were identified using
the software, tidal volume was obtained by integrating the airflow, resistances were calculated by the difference
between pressure inside and outside the enclosure divided by the airflow, and finally the lung compliance was cal-
culated by dividing the volume variation by the pressure variation. I'T was fixed at 1.3s, while ET was fixed at 2.6 s
to obtaina RR of 15 cycles per minute, or IT at 0.8s and ET at 1.6s at to reach a RR of 25 cycles per minute. These
breathing times led to a I:E ratio of 1:2. For each experiment, at least 40 breathing cycles were analyzed to calcu-
late above- mentioned respiratory features and to determine mean = standard deviation and confidence interval.

We calculated the coefficient of TV, MV, R and C for each replicate to assess the reliability, with a threshold
value was set at 15%. The coefficient of variation of TV, MV, R and C were calculated for the whole replication to
assess the reproducibility, with a threshold value set at 30%.

Ventilation and regional aerosol deposition. The evaluation of regional ventilation was performed
on 12 respiratory tracts using **"krypton (*'"Kr) scintigraphies®. At each RR, an acquisition was realized with
a naso-buccal mask (Ambu®, Bordeaux, France) as interface. For the assessment of regional ventilation, two
regions of interest (ROI) were drawn on each ventilation scintigraphy to identify left and right lung as well as
central area and peripheral area®. The aim of these experiments was to assess the homogeneity of the regional
gas-ventilation of the ex vivo fibrotic lung model and thus, to confirm the absence of any ventilation defect due to
a too strong application of physical methods used to decrease the pulmonary compliance.

Deposition experiments were performed **“technetium complexed with diethylene triamine pentaacetic acid
(*mTc-DTPA) as scintigraphic tracer. A 100MBq solution (3 mL) was placed in the Venticis 11® jet nebulizer
(Curium, Paris, France). Generated aerosol (MMAD of 0.86) reached the adult replica of upper airways through
the mean of a naso-buccal mask (Ambu®, Bordeaux, France). Here, we aimed to quantitatively assess the aer-
osol regional deposition in the different components of the ex vivo model of pulmonary fibrosis (naso-buccal
mask, head replica and lungs) to compare our results to: i) the previously developed healthy ex vivo respiratory
model*"#? (to determine the impact of the alteration of lung compliance on the aerosol regional deposition) and
ii) to in vivo human data from IPF-suffering patients?**"* using similar nuclear imaging technique and admin-
istration procedure (to determine the reliability of the developed ex vivo fibrotic lung model compared to IPF
patients in terms of aerosol regional deposition).

Two-dimensional scintigraphies were conducted on six respiratory tracts. Experiments were performed with a
variable angle dual detector Single Photon Emission Computed Tomography/Computed Tomography (SPECT/ CT,
SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN) with a matrix of 256 x 256. Low-energy, high-resolution collimator (FWHM
8.3mm at 10cm) - tested weekly for uniformity (UFOV 533 mm x 387 mm, CFOV 400 mm x 290 mm) — were used.
The inhalation experiments needed to assess the initial radioactive dose in the nebulizer. The dose was calculated from
the difference of activity between the full and empty syringe with 1- min anterior/posterior scintigraphic images. After
inhalation of the aerosol (until atomization of the nebulizer), each component of the system was imaged with 3-min
anterior/posterior exposition: nebulize (with dead volume), expiratory filter, ENT replicaand respiratory tract. For each
image, a ROI was drawn while 3 external ROIs were delimited to assess background. The count of each part was deter-
mined with corrections for background radiation, radioactivity decay and tissue attenuation (correction factor calcu-
lated for each component). Results were expressed in terms of the nominal dose of radioactivity loaded in the nebulizer.

After 2D acquisition, a SPECT and CT acquisitions could be carried out on the respiratory tract to cartogra-
phy the anatomical deposition of the aerosol. This 3D SPECT acquisition the respiratory tract consisting of 64
(2 x 32) 30-sec images was coupled with a CT. Imaging parameters for this tomography were: 130kV; 90mAs;
1.25 mm slice thickness; 0.9 mm increment; 1.6 mm pitch; rotation time of 1.5s according to a previously devel-
oped protocol 2. The associated hardware platform (Symbia net, Siemens) was used to review and to reconstruct
the obtained images with the 3D Ordered-Subset Expectation Maximization (OSEM) algorithm. Default settings
(8 subsets, 5 iterations) were used. Before reconstruction, the 3D Butterworth smoothing filter was applied with
following parameters: cutoff: 0.45 cycles/cm; order. 5 The final images consisted of a 128 x 128 image matrix, with
a 1.23 zoom and a pixel size of 3.9 mm. During reconstruction, scatter correction was used for SPECT images.
It was also used to correct the attenuation for CT images. CT and SPECT images were associated into sagittal,
coronal and transverse views. There, one respiratory tract was used for these 3D images.
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Statistical analyses. Results are expressed as mean = standard deviation (95% confidence interval). For
development of the physical methods mimicking fibrosis, a non-Gaussian distribution was assumed due to the
number of replicates, Kruskal-Wallis’ test was performed. For respiratory mechanics measurements, Gaussian
distribution was assessed with a Shapiro-Wilk and dAgostino normality tests. If Gaussian distribution was vali-
dated, a repeated- measure one-way ANOVA with Tukey’s multiple comparisons post hoc test was used. If distri-
bution was not Gaussian, Friedmann’ test with Dunn’s multiple comparisons post hoc test was performed.

For gas-ventilation studies, after assessing normality as described above, a paired t-test was used to compare
left and right lung fraction of total counted radioactivity and central-to-peripheral ratio for each lung. Data were
compared to those from the previously developed healthy ex vivo model*! with an unpaired #-test. The tested
hypothesis was the existence of significant difference of regional ventilation repartition between healthy and IPF
ex vivo models. All tests were two-sided and p < 0.05 was considered statistically significant. Statistical analyses
were performed using GraphPad Prism® 7 (GraphPad Software, La Jolla, CA, USA).
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3. Informations supplémentaires

Development of an ex vivo preclinical respiratory model of idiopathic pulmonary
fibrosis for aerosol regional studies
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Figure S1 — A: Scheme of the preclininal respirtory model of idiopathic pulmonary fibrosis. B: Photography of the setup in the Nudear Medicine ward for
aerosol deposition study

Page 138 sur 273



Results and discussion

Analysis of physical methods to reduce lung compliance mimicking the mechanical behavior of IPF lung

Reliability:

Replicate Rt:::il;a:;ry Method Healthy Stage | Stage 2 Stage 3 Stage 4

G 0,70% 0,72% 0,60% 0,74% 0,97%

v S 1,57% 0,90% 0,69% 0,73% 1,12%

GS 0,68% 0,64% 1,58% 0,66% 1,13%

G 0,71% 0,70% 0,62% 0,76% 4,35%

MV S 1,56% 0,90% 0,72% 0,71% 1,10%

i GS 0,68% 0,64% 1,58% 0,63% 1,14%
G 4,38% 4,19% 82,90% 3,62% 88,29%

R S 6,09% 4,85% 4,19% 4,74% 4,60%

GS 391% 4,09% 8,24% 4,45% 6,05%

G 7,53% 5,46% 3,95% 3,92% 3,53%

c S 10,87% 8,50% 8,71% 7,67% 5,02%

GS 8,11% 6,50% 6,25% 5,18% 4,10%

G 1,51% 0,79% 1,37% 1,10% 2,34%

v S 0,65% 0,98% 0,84% 1,14% 0,86%

GS 0,72% 0,50% 0,92% 7,25% 4,36%

G 1,52% 0,79% 1,39% 1,10% 2,33%

MV S 0,66% 0,97% 0,85% 1,14% 0,86%

GS 0,71% 0,56% 0,91% 7,80% 14,92%

: G 5,20% 3,63% 93,04% 97,36% 71,39%
R S 4,43% 4,25% 477% 4,79% 74,33%

GS 3,86% 87,13% 71,78% 84,63% 59,73%

G 720% 6,60% 6,12% 581% 5,04%

€ S 8,19% 8,15% 553% 5,69% 4,14%

GS 8,65% 6,64% 7,03% 9,06% 13,29%

G 0,95% 0,78% 0,90% 0,76% 1,05%

TV S 0,64% 0,77% 0,47% 0,30% 0,40%

GS 0,79% 21,26% 4,30% 0,65% 0,70%

G 0,97% 0,79% 0,91% 0,78% 1,05%

MV S 0,65% 0,78% 0,48% 0,32% 0,42%

GS 0,80% 21,26% 4,18% 0,66% 0,71%

? G 4,26% 4,72% 4,39% 3,64% 3,40%
R S 4,43% 4,66% 4,08% 371% 4,07%

GS 5,00% 22,66% 15,62% 3,45% 5,75%

G 8,43% 5,66% 5,08% 4,86% 4,74%

C S 8,37% 6,30% 5,30% 5,00% 4,87%

GS 11,38% 24,82% 6,11% 5,24% 3,58%

Table S1 - Coefficient of variation of tidal volume (TV), minute-ventilation (MV), resistances (R} and compliance (C) for each method and each replicate at
each stage. 1: fibrosis of apices of upper lobe; 2: fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire
upper lobes + entire lower lobes. "healthy" corresponds to the lungs before modifications, which will be induced at different stages by the corresponding
method. Reliability threshold was set at {5%.
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Reproducibility:

Method | Rirlmery
Healthy 1 2 3 4
v 5,26% 8,22% 8,16% 7,99% 7,24%
My 4,58% 11,83% 13,38% 13,07% 771%
s R 5,75% 5,19% 6,39% 8,24% 38,75%
C 20,68% 21,60% 31,03% 28,19% 8,88%
TV 5,55% 13,15% 12,83% 11,52% 14,36%
My 2,57% 9,69% 9,78% 6,86% 22,97%
¢ R 5,79% 19,12% 68,90% 47,14% 63,98%
C 16,39% 26,80% 23,29% 19,79% 24,35%
TV 6,80% 4,11% 5,14% 12,60% 7,22%
my 741% 11,86% 6,91% 7,61% 9,05%
s R 4,41% 43,13% 48,12% 40,77% 42,04%
C 23,64% 21,28% 17,64% 25,26% 15,74%

Table S2 - Coefficient of variation of tidal volume (TV), minute-ventilation (MV), resistances (R) and compliance (C) of all replicates for each method at
each stage. 1: fibrosis of apices of upper lobe; 2: fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire
upper lobes + entire fower lobes. "healthy" corresponds to the lungs before modifications, which will be induced at different stages by the corresponding

method. Reproducibility threshold was set at 30%.
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Statistical analyses
Glue (G) method:
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Figure S2 - Variability of tidal volume (A), minute-ventilation (B), resistances (C) and compliance (D) for different stages (n = 4). I: fibrosis of apices of
upper lobe; 2: fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire upper lobes + entire fower lobes.

"G hedithy" corresponds to the lungs before modifications, which will be induced at different stages by the G method. Data are presented as mean + SD of
the relative value of the healthy stage of the corresponding method
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Steam (S) method:
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Figure S3 - Variability of tidal volume (A), minute-ventilation (B), resistances (C) and compliance (D) for different stages (n = 4). 1: fibrosis of apices of
upper lobe; 2: fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire upper lobes + entire lower lobes. "S
healthy" corresponds to the lungs before modifications, which will be induced at different stages by the S method. Data are presented as mean + SD of
the relative value of the healthy stage of the corresponding method
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Glue and steam (GS) method:
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Figure S4 - Variabifity of tidaf volue (A), minute-ventilation (B), resistances (C) and compliance (D) for different stages (n = 4). 1: fibrosis of apices of
upper lobe; 2: fibrosis of entire upper lobes; 3: fibrosis of entire upper lobes + bases of lower lobes; 4: fibrosis of entire upper lobes + entire lower lobes.
"GS heafthy" corresponds to the lungs before modifications, which will be induced at different stages by the GS method. Data are presented as mean + SD
of the relative value of the healthy stage of the corresponding method.
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Assessment of respiratory mechanics

Reliability:
TV MV R c
Replicate 15 25 F 15 25 F 15 25 F 15 25 F

I 3,73% 2,02% 1,89% 3,74% 2,04% 1,90% 341% | 4,10% 4,12% 5,90% 9,08% 12,27%
2 1,75% 4,16% 3,98% 1,75% 4,17% 3,98% 3,85% | 4,00% 4,07% 6,34% 13,39% 10,01%
3 2,35% | 2,50% | 401% 2,35% 2,50% | 403% | 432% | 404% | 690% | 492% | 1029% 5,48%
4 3,57% 2,43% 3,23% 3,57% 2,45% 3,23% 6,62% | 593% 6,99% 7,47% 7,75% 5,34%
5 2,51% 3,16% 2,04% 2,51% 3,17% 2,05% 521% | 5,04% 3,98% 4,61% 7.91% 6,81%
6 3,66% 1,35% 3,13% 3,65% 1,35% 3,13% 3,02% | 4,08% 4,38% 6,64% 5,73% 7,36%
7 5,02% 0,89% 1,85% 5,04% 0,91% 1,85% 429% | 3,75% 3,96% 14,82% 8,71% 6,15%
8 1,04% 1,77% 1,47% 1,05% 1,78% 1,46% 2,64% | 2,82% 3,76% 6,06% 10,27% 9,66%
9 0,73% 1,34% 2,00% 0,73% 1,34% 1,99% 3,33% | 327% 3,52% 4,33% 11,21% 7,72%
10 3,51% 2,72% 9,36% 3,51% 2,73% 9,37% 3,55% | 3,76% 6,10% 10,22% 13,84% 13,31%
I 7,97% 3,84% 4,44% 7.97% 3,84% 4,43% 321% | 3,83% 4,72% 10,01% 8,71% 12,04%
12 3,79% 241% 3,04% 3,81% 2,40% 3,05% 4,75% | 3,89% 4,80% 6,77% 6,20% 7,22%
13 3,20% 2,/48% 7.21% 3,21% 2,49% 7.21% 4,86% | 3,65% 5,95% 6,62% 9,47% 9,89%
14 2,03% 2,90% 8,42% 2,04% 2,89% 9,52% 3,14% | 3,82% 843% 5,62% 10,93% 12,89%
15 2,84% 526% 4,53% 2,82% 5,26% 4,55% 392% | 4,86% 4,10% 5,32% 10,11% 9,50%
16 2,56% 4,67% 6,52% 2,56% 4,67% 6,52% 427% | 578% 5,88% 7,29% 9,99% 10,65%
17 1072% | 342% | 639% | 1073% | 3.42% | 640% | 578% | 453% | 7,06% | 13,93% | 7,50% 10,42%
18 6,82% 3,44% 2,56% 6,83% 3,45% 2,56% 522% | 599% 5,28% 11,42% 12,97% 8,63%
19 229% | 328% | 1036% | 2,26% 3,30% | 1036% | 538% | 365% | 577% | 1446% | 1074% | 1459%
20 071% 196% | 7,90% 0,71% 1,96% | 791% | 322% | 402% | 537% | 614% | 1076% | 1436%
21 1465% | 832% | 636% | 1465% | 836% | 636% | 746% | 6,67% | 582% | 1420% | 1463% | 10,89%
22 1,87% | 078% 1,49% 1,87% 0,77% 1,51% | 3,06% | 335% | 456% | 540% 5,92% 7,03%
23 1,27% 1,12% 1,01% 1,27% LI0% | 099% | 261% | 336% | 364% 7,09% 8,47% 7,17%
24 3,02% | 047% | 078% 3,02% 047% | 077% | 568% | 341% | 335% | 461% 5,19% 5,92%
25 1,29% 1,19% 1,93% 1,29% 1,20% 1,93% | 2,54% | 281% | 340% 3,66% 6,84% 5,18%
26 1,15% | 088% 1,06% 1,14% 0,88% 1,05% | 241% | 2,89% | 340% | 6.26% 8,29% 6,82%
27 094% | 323% | 2,85% 0,93% 324% | 288% | 291% | 351% | 338% | 426% 8,15% 8,11%
28 0,65% 0,67% 0,61% 0,65% 0,64% 0,60% 3,30% | 3,35% 3,45% 2,64% 7,40% 5,95%
29 0,73% 0,59% 0,52% 0,74% 0,60% 0,50% 3,65% | 3,30% 4,13% 4,38% 7,08% 6,89%
30 1,52% 0,75% 1,12% 1,52% 0,74% 1,09% 2,74% | 3/44% 5,02% 3,02% 5,42% 4,93%
Mean 3,26% | 2,47% | 3,74% | 3,26% | 2,47% | 3,77% | 4,01% | 4,03% | 4,85% | 7,15% | 9,10% 8,77%
SD 2,05% 1,26% 2,31% 2,06% 1,26% 2,36% 1,05% | 0,72% 1,10% 2,63% 2,02% 2,43%

Table $3 - Coefficient of variation of tidal volume (TV), minute-ventilation (MV), resistances (R) and compliance (C) and each replicate Reliability threshold
was set at [5%.

Reproducibility:

TV MY R Cc
15 25 F 15 25 F 15 25 F 15 25 F
14,94% 13,97% 16,97% 14,25% 13,49% 16,61% 24,30% 12,99% 9,99% 30,74% 29,80% 29,58%

Table $4 - Coefficient of variation of tidal volume (TV), minute-ventilation (MV), resistances (R) and compliance (C) of alf replicates. Reproducibility
threshold was set at 30%.
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Assessment of regional gas-ventilation by 8'™Kr scintigraphies
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Figure S5 - Centrakto-peripheral ratio of each fung and for the whole respiratory tract expressed as mean * SD of the percentage of nominal dose of
radioactivity. C/P: Central-to-peripheral ratio. .
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Figure S6 - Centrakto-peripheral ratio of healthy and IPF-mimicking ex vivo model. Data are expressed as mean + SD of the percentage of nominal dose
of radioactivity.

4. Conclusions et perspectives

Le développement de ce modele ex vivo a suscité quelques défis. Dans un premier temps, il a
fallu trouver différentes méthodes a méme de créer un syndrome restrictif similaire a celui des
patients atteints de fibrose pulmonaire idiopathique. Différentes approches ont été envisagées,
comme il est présenté dans l'article. Outre, la comparabilité des données obtenues avec celles
des patients, un des points majeurs de choix de la méthode a été la praticité de 'application.

En effet, le modeéle ex vivo doit étre aisément transportable pour faciliter son utilisation.

Enfin, outre les limitations inhérentes aux modéles ex vivo telles que la position du modeéle ou
le réchauffement et ’humidification des voies aériennes, ce modeéle présente des limitations
propres. En effet, le profil de fibrose est, chez les patients, hétérogene alors qu’il est homogene

et symétrique dans notre cas. De plus, les modifications apportées par le traitement thermique
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ne sont similaires a la fibrose qu'en surface du parenchyme pulmonaire (épaississement
pleural et modifications subpleurales des protéines élastiques). Aussi, ce modele n’est pas a

méme de simuler les atteintes alvéolaires et interstitielles observées chez les patients.

Cependant, malgré ces limites, les résultats générés lors de la présente étude semblent en
accord avec les données in vivo obtenues, tant animales qu’humaines. En conséquence, ce
modele est un outil d’intérét pour I’étude de la régionalisation des dépots pour permettre le
criblage des nouvelles techniques d’aérosolthérapie pour le traitement de la fibrose pulmonaire

idiopathique par voie inhalée.

Chapitre 3

Modéle adulte de bronchopneumopathie chronique

obstructive en ventilation passive

1. Introduction

Le développement de ce modele était, initialement, le coeur de TANR AMADEUS qui a financé
ces travaux de thése. En effet, la BPCO est une pathologie pulmonaire d’incidence croissante
et dont les conséquences sont désastreuses pour les patients, qui, malgré les traitements,
voient leur pathologie progresser. En outre, la BPCO induit un délabrement de 1’état général
des patients, en association avec de nombreuses comorbidités. De plus, actuellement, les
traitements disponibles sont symptomatiques et non curatifs. Enfin, les patients subissent de
maniere périodique, principalement I’hiver, des exacerbations leur pathologie nécessitant leur

hospitalisation (Inserm 2020).

Ainsi, la BPCO représente un fardeau pour les patients et engendre de nombreux cofits
sociétaux, qui sont amplifiés par le mésusage des traitements et la grandes variabilités des
dépdbts d’aérosols dans le tractus respiratoire des patients. En outre, de nombreux DM

d’aérosolthérapie ne sont pas adaptés aux profils respiratoires de ces patients.

Le développement d’'un nouveau modele préclinique présente I'intérét de pouvoir réaliser un
potentiel criblage des DM d’aérosolthérapie pertinent dans le traitement de la BPCO ou pour
le développement de nouveaux DM, dans le cadre d'une potentiel transition vers des phases de

recherche clinique.
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2. Développement du modéle

Le développement du modele ex vivo de BPCO passe par la mise en place de deux parametres
pulmonaires d’importance : un syndrome d’hyperinflation pulmonaire et une obstruction des

voies aériennes par un liquide épais similaire au mucus.

Le premier point correspond a 'augmentation du volume résiduel qui est observé chez les
patients. Pour réaliser cette modification du modéle, il nous a fallu modifier les parameétres de
la pompe ventilatoire utilisée. Ainsi, pour simuler ce point, nous avons accru la dépression
moyenne dans ’enceinte tout en gardant la méme amplitude. Ce faisant, nous avons été a
méme augmenter le volume résiduel, créant ainsi un phénomene d’hyperinflation généralisé a
Pensemble du tractus pulmonaire. Le critére de jugement principal utilisé est 'augmentation
des résistances des voies aériennes, a des niveaux similaires a ceux obtenus chez les patients.
Les données obtenues semblent en accord avec les données de patients atteints de BPCO

modérée a moyenne.

Le second point correspond a l'’hypersécrétion muqueuse rencontrées chez les patients.
L’utilisation d’'un mucus synthétique, sans composante protéique ni cellulaire, a été préféré
pour la faciliter de préparation et d’utilisation. En outre, notre modele ne constituant quun
modele de mécanique ventilatoire, 'utilisation d'un mucus complexe ne semble pas pertinente.
Ainsi, I'utilisation d’un mucus artificiel composé d’'une solution de polyoxyde d’éthyléne a été
choisi, sur la source d’'un article présentant différentes alternatives artificielles au mucus
(Shah et al. 2005). Différentes quantités de mucus artificiel ont, ensuite, été injectées dans

une zone spécifique du tractus pulmonaire, afin de rechercher un volume optimal de mucus.

Une fois ces deux parametres appliqués de manieres concomitantes au modele, I’évaluation
des parametres physiologiques respiratoires a été réalisées sur 30 tractus respiratoires
différents pour deux modalités de résistances des voies aériennes. Ensuite, ’Thomogénéité de
la ventilation a été évaluée sur 6 tractus respiratoires par utilisation d’'un gaz au 8™krypton,
tandis que I’étude de la régionalisation des dépots a été réalisée sur 6 tractus respiratoires avec
un aérosol de 99mTc-DTPA.

3. Conclusions

Les données obtenues sont, actuellement, en cours de formalisation pour étre intégrées dans
une publication en cours de rédaction. Cependant, les observations qualitatives sur la
cartographie des dép6ts mettent en avant un inhomogénéité des dépots, avec des quantités
relatives plus faibles dans les zones ayant recues du mucus artificiel. En outre, les parametres

ventilatoires semblent en accord avec les données patients disponibles dans la littérature.
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Chapitre 4

Modéle adulte de ventilation mécanique invasive

1. Introduction

Ce modele doit sa génese a Sophie Perinel, médecin réanimateur. Son développement a fait
I'objet du travail de theése d’exercice pour le diplome d’état de docteur en médecine de Quentin

Georges.

L’objectif de ce modéle était d’étudier la faisabilité de la ventilation mécanique invasive sur le
modele ex vivo, afin de s’assurer qu’il puisse servir de support a des futurs études sur la
régionalisation des dépd6ts d’aérosols chez le patient sous ventilation en pression positive. En
effet, bien que des études existent sur ’aérosolthérapie chez les patients en soins intensifs et
en réanimation médicale, tres peu d’études de cartographie des dépdts pulmonaires existent.
Parmi celles-ci, la grande variabilité des pratiques cliniques rend difficile les comparaisons
entre les centres. Ainsi, il est difficile d’obtenir des données robustes et fiables sur les effets des

différentes pratiques d’aérosolthérapie chez le patient intubé.
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Aerosol delivery during invasive
mechanical ventilation:
development of a preclinical ex
vivo respiratory model for aerosol
regional deposition

Yoann Montigaud™*, Quentin Georges™*, Jérémie Pourchez(®?, Lara Leclerc?, Clémence Goy (),
Anthony Clotagatide?, Nathalie Prevot?? & Sophie Perinel-Ragey®**

In intensive care units, nebulization is a usual route for drug administration to patients under
mechanical ventilation (MV). The effectiveness of inhalation devices as well as depositions sites of
aerosols for ventilated patients remain poorly documented. In vivo human inhalation studies are scarce
due to ethical restrictions because imaging techniques require radioaerosols to assess regional aerosol
deposition. Thus, we developed an ex vive respiratory model under invasive MV for preclinical aeresol
deposition studies. The model was composed of ex vivo porcine respiratory tracts. MV was achieved
thanks to a tracheal intubation and a medical ventilator under controlled conditions. Respiratory
features were studied using analogical sensors. Then regional homogeneity of gas-ventilation was
assessed with #™Krypton scintigraphies. Finally, a proof of concept study for aerosol deposition was
performed. Obtained respiratory features as well as gamma-imaging techniques, which demonstrated a
homogenous regional ventilation and about 18% + 4% of the nebulized dose deposited the respiratory
tract, were in good agreement with human data available in the literature. This original ex vivo
respiratory model provides a feasible, repreducible and cost-effective preclinical tool to achieve aerosol
deposition studies under MV.

In intensive care units (ICU), nebulization is a usual route to deliver drugs in the respiratory tract of patients
under mechanical ventilation (MV). Aerosol therapy is used by up to 99% of intensivists according to a recent
international survey'. Inhaled drug administration to mechanically ventilated patients is an attractive pathway
for alarge amount of therapeutics (such as bronchodilator treatments, antibiotics and systemic medications).
However, therapeutic index of many aerosolized treatments, defined as the quantitative comparison of doses
causing toxicity and therapeutic effect, is largely variable!. Inhaled therapeutics often lack of robust scientific evi-
dence proving their clinical efficacy’. As an example, the guidelines of the European Respiratory Society’ under-
lined that even if metered-dose inhalers (MDI) and nebulizers are usually used in ICU to deliver bronchodilators
to mechanically ventilated patients?, it is not yet known which modality of treatment is more effective. This is
related to the complexity to perform studies with an important level of evidence and allowing the measurement
of meaningful outcomes such as morbidity, mortality and duration of mechanical ventilation’. Moreover, for [ICU
conditions - e.g. for patients suffering of acute respiratory failure (ARF) - the accurate dose and anatomic targets
of inhalation therapy are quite poorly documented. Indeed, ICU patients frequently suffers of ARF: a prevalence
study in 81 ICU claimed that ARF represented 24% of main admission diagnosis and aercsolized drug adminis-
tration was frequently considered in this situation? (49% of these patients received inhaled therapies). According
to severity and etiology, it is an usual indication for invasive MV°. This MV, requiring nowadays a positive air-
way pressure ventilation is very different from physiological ventilation (negative pressure ventilation thanks to
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the pleural cavities). Consequently, nebulization efficiency and deposition pattern within the respiratory tract is
largely impacted by MV®.

Regarding the variety of therapeutic agents and diseases, the implementation of optimal nebulization condi-
tions for patients under MV are ongoing challenges in ICU. In addition to the variety of medicines, pharmacoki-
netics and therapeutic index, many factors have been shown to affect the efficiency of nebulized treatments by
modifying the aerosol regional deposition for mechanically ventilated patients®: angulation of tracheal intuba-
tion’, artificial airways’, respiratory pattern®, design of nebulizers®, presence of heated humidification!®, position
of the nebulization device in the ventilation circuit!, etc. For example, clinical trials studying bacterial eradication
following administration of nebulized antibiotics struggled to demonstrate a significant difference compared to
intravenous therapeutics only'>!%. Moreover, some drugs such as bronchodilators showed a wide therapeutic
index and thus, no influence of the different conditions of nebulization (type of nebulizer, position in the ventila-
tor circuit, humidification condition and ventilation mode) could be observed in clinical studies'.

A recent systematic review!* aimed to assess inhaled drug delivery on mechanically ventilated patients and
existing animal models. This review supports the conclusion that lung deposition of nebulized treatments in
mechanically ventilated patients is lower than 20% of nominal dose delivered by nebulizers and mostly occurs in
proximal airways. However, a limited number of in vivo studies assess lung deposition of inhaled drugs during
MV. As a matter of fact, quantitative nuclear medicine imaging is the gold standard to assess regional aerosol
deposition and consequently iz vivo human inhalation studies are scarce due to ethical restrictions related to
radioactivity and arduousness of nuclear medicine procedures on MV patients. Besides, results generated using
in vitro experiments or various animal models remain controversial due to wide differences between these models
and human airways in size and bronchial divisions but, also, in ventilation physiology* <.

To sum up, in patients receiving MV, it is a challenge to ensure that nebulizers deliver aerosol to distal air-
ways because currently, the proportion of the drug that effectively reaches the lung is always quite low. Thus,
nebulization devices and administration procedures have to be improved for patients under MV, All these con-
siderations explain the need to achieve preclinical aerosol studies using a robust respiratory model, practicable,
cost-effective, without restrictive ethical issues, well adapted to MV and showing a suitable comparability to
human anatomy and physiology. These experimental preclinical studies would aim to assess the impact of several
parameters on the deposited lung dose as well as regional aerosol deposition. First, the performance of aerosol
devices has to be studied: aerosol size distribution and aerosol output depending of the technology (vibrating
mesh or jet nebulizers, MDI etc.) Then, the different components of aerosol administration procedure: contin-
uous vs. breath-synchronized mode, the presence of heating humidifier, the nebulizer position in the ventilator
circuit. This multiplicity of parameters implies the necessity of modeling.

Our research group previously developed a preclinical respiratory model to assess the aerosol deposition in
spontaneous ventilation'”'?. Thus, based on this original know-how, this work aimed to develop and then validate
a reproducible and relevant ex vivo respiratory model dedicated to preclinical aerosol studies under MV. At first,
a physiological study was conducted using a pneumotachograph and a differential pressure sensor to determine
whether the developed respiratory model satisfactorily fitted human ventilation data available in literature!®?°.
Then, ™K rypton (*'™Kr) scintigraphic study was performed by gamma-imaging in order to assess the homoge-
neity of regional gas-ventilatiorn. As a proof of concept, the relevance of the developed model for preclinical inha-
lation studies was assessed by the quantitative imaging of regional aerosol deposition using a radiclabeled aerosol
(" technetium-labeled diethylene-triamine-pentaacetic acid, **™Tc DTPA) generated by a mesh nebulizer.

Results
Anatomical features. Overall, 37 anatomical models were set up for the whole study:

« (1) Concerningthe 21 respiratory tracts used for the physiological study, the weight ranged from 659 to 1099g
(mean= standard deviation [SD]: 8524+ 112 g,). A median of 2 cuts (range 0-4) and a median of 6 sutures
(range 0-22) per respiratory tract were performed.

+  (ii) Concerning the 10 respiratory tracts used for **Krventilation scintigraphies, the weight ranged from 741
to 930g (mean= SD: 853+ 74g). A median of 2 cuts (range 0-4) and a median of 1 suture (range 0-8) per
respiratory tract were performed.

o (iil) Concerning the 6 respiratory tracts used for *™Tc DTPA scintigraphies, the weight of the [T tract ranged
from 749 to 1165g (mean= SD: 875+£216g). A median of 1 cuts (range 0-2) and a median of 0 sutures (range
0-6) per respiratory tract were performed.

Concerning the mass of the respiratory tracts, distribution for each type of experiment followed Gaussian
distribution. One-way ANOVA showed no significant difference. Concerning the number of wounds of the res-
piratory tracts, distribution for each type of experiment did not follow Gaussian distribution. Kruskall- Wallis
test showed no significant difference. Concerning the number of sutures of the respiratory tracts, distribution for
each type of experiment did not follow Gaussian distribution. Kruskall-Wallis test showed a significant difference
(approximate p = 0,0146).

Physiological features. Physiological measurements were performed using 21 different ex vivo porcine
respiratory tracts which were connected to the same ventilation circuit and ventilator. On this series of 21 lung
models, no significant correlation between the leaks and the number of cuts or the number of suture could be
found, with cotrelation coefficient of 0.2081 and 0.4056, respectively. Physiological values obtained from pneu-
motachograph and differential pressure sensor over a 3 minutes ventilation (59 respiratory cycles) for the 21
respiratory tracts are shown in the table below (Table 1).
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Minute ventilation Resistance (cmH,0. | Compliance (mL..
"Tidal volume (mL) | (L/min) Leaks (%) L~\sec™!) emH,0~)
Mean 365 7.26 15.74 6 30
SD 30 .60 7.02 1 3
Range | [282;117] [5.64;8.33] [3.63; 33.70] [5:8] [22:34]

Table 1. Physiological data for the 21 porcine respiratory tracts over a 3 minutes controlled mechanical
ventilation. SD: standard deviation.

Right/total Right/Left left ratio from
Left/total ratio | ratio ratio Dugernier ef al.* PI
Mean 48% 52% 111 1.09 52%
sD 4% 4% 0.18 0.32 4%
Range [39%; 532%] [49%; 61%) [0.91; 1.56] NA [439%; 59%]|

Table 2. Relative uptake measurements based on *™Krypton planar scintigraphies and literature comparisons.
SD: standard deviation; PI: penetration index; NA: data non available.

Figure 1. #'™Krypton planar scintigraphic images showing homogenous ventilation of porcine respiratory
tracts. (A) ROIs of each lung and respective background are materialized in green for the right lung and in red
for the left lung; (B) peripheral (P) and central (C) ROIs for each lung.

8lmKr ventilation scintigraphies. 'Lhe $'Kr ventilation scintigraphies (Fig. 1A,B) were performed on 10
different ex vivo models. Different regions of interests (ROIs) were used for calculation and are visible on Fig. 1.
The Tig. 1A displaysleft and right lungs with 2 background noises ROI; the Fig. 1B displays central and peripheral
lung regions. Ratios of the count rates between peripheral to central regions and of left lung to total count were
calculated to compare with human study using these original markers (Table 2).

First, the ratio of the left lung-to-total count was 48 1= 4%. 'lhe ratio of the right lung-to-total count was
52+ 1%. Belween right and left lungs, no significant diflerences were observed in lerms of ratio Lo Lotal count.
Second, the penetration index (PI), defined as the ratio of the count between peripheral and central regions, was
calculated for each lung and showed values of 52=+. Data are presented in Table 2.

9mTe-DTPA radioaerosol regional deposition.  The ROIs determined after planar scintigraphies allowed
to precisely quantify the deposited fractions in cach part of the set-up after the nebulization of the radioactive
aerosol (Fig. 2 & Table 3). Results in Table 3 are adjusted to 100%.

Nebulized dose, i.e. the mean percentage of the nominal dose that was effectively emitted during the nebu-
lization was 94 =+ 7%. Most part of the nebulized dose was deposited in the ventilation circuit but especially in
the inspiratory line, which collected 45 - 10% of the nebulized dose. Expiratory line, expiratory filter and sealed
enclosure filter deposited fractions represented 34 = 9% of nebulized dose. Lastly, respiratory tract fraction accu-
mulated 18 + 4% of nebulized dose. Experimental data and data obtained from literature are presented in Table 3.

SPECT/CT imaging of the lung (Fig. 3) visually showed good penetration as well as a homogencous anterior
and posterior distribution of the aerosol in the lungs.
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Figure 2. Scintigraphic images of *Tc-DTPA acrosol deposition obtained after one experiment. The
green square in each field of view corresponds to the region of interest used to determine the corresponding
background noise.

Inspiratory Expiratory ET'T RT Total
Mean 43% 34% 4% 18% 100%
Experimental data on the ex vive model | SD 10% 9% 2% 4% N/A
Range 1305 64] [21;45] 17 [12;23] N/A
- Mean 242%
In vitra data from Ari ef al.
sD 1.2% N/A
. Mean 84.9% 15.1% 100%
In vivo data from Dugernier ef al. — —
sD 5% % N/A

Table 3. Deposition fractions in the different parts of the ventilation circuit and in the model. Results expressed
as fractions of the nebulized dose (relative percentage of the nominal dose that was effectively nebulized).
Inspiratory: Inspiratory line. Expiratory: expiratory line 4 expiratory filter 4 scaled enclosure filter, ET'T:
endolracheal tube. RT: respiratory tract or filter at the end of ETT. 8D: standard deviation. N/A: not applicable.
—: data not available,

Discussion

This work demonstrated thal the previously developed ex vivo porcine respiratory model for spontaneous ventila-
tion could be successfully adapted for invasive MV. Our results showed a good coherence with human respiratory
physiological data of an ICU patient in terms ol Vi, compliance and resistances. Moreover, homogeneity of venti-
Tation, as assessed by #'™Kr scintigraphy, was comparable to previous studies ran in spontaneous and mechanical
ventilation on human pnpu]atimﬂ Finally, the assessment of radioaerosol regional deposition showed that the
extra-pulmenary (mainly the ventilation circuit and the expiratory filter) and lung deposited fractions were in
good agreement with previous in vitro and in vivo studies™. Consequently, the developed ex vive respiratory
model appeared relevant Lo perform preclinical studies devoled Lo aerosol administration for ICU palients under
MYV,

The anatomical qualities of the porcine respiratory tracts used for the study were fulfilling, as shown by macro-
scopic qualitative data collected during the dissections, considering that cuts during slaughter were unavoidable.
However, despite meticulous suturing, we observed the existence of leaks during physiological measurements and
found some extent on the scintigraphies. Leakages were emphasized in positive airway pressure with high levels of
positive end expiratory pressure during MV and were assessed as 15.74% £ 7.02 (ratio of inspiratory tidal volume
Lo expiratory tidal volume).

Considering most recent guidelines®, the choice of V- of a 8 mL/kg of ideal body weight and other respiratory
parameters could be questionable but were based on the recent LUNGSAFE study?, which provided detailed
information about clinical practices in the management of acute respiratory distress syndrome, a very severe
respiratory condition, among 1CUs over the world.

Physiological measurements showed good coherence with human data®’. Respiratory tract resistances
remained under 10 cmH,0.L Lscc ! as expected with a 7mm inner diameter endotracheal tube and an inspir-
atory flow of 35 L/min®'. Respiratory tract compliance was also consistent with human physiological data of
patients suffering ARFX. Indeed, the compliance was far from a healthy adult given that the ex vivo model is not
able to reproduce the human thoracic cage and its mechanical properties. To be precise, the compliance of the
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Figure 3. SPECT/CT imaging of one respiratory tract after ***Tc-DTPA nebulization. Upper panels:
tomography images. Lower panels: fusion of tomography and scintigraphic images.

model was also modified by the lack of lung perfusion, the post mortem lesions to the parenchyma and by the
unknown status and quantity of surfactant present into the lungs. Indeed, with a very short half-life, it could be
assumed that the surfactant was not functional nor present 24 hours after slaughter. As a result, the proposed
respiratory model, with a reduced compliance and under controlled MV, is closed to ARF conditions, explain-
ing the choice of a protective ventilation used for these patients. However, as inhaled drugs are administered to
disparale patient populations under various condilions, further studies under assisted ventilation, with diflerent
respiratory features or with non-invasive ventilation have to be complementary performed to investigate several
nebulization uses.

Despite potential slaughtering concerns (retention of bronchial secretions, minor atelectasis), homogeneity
of the ventilation in the right and left lungs depicted by the ™Kr ventilation scans was clearly shown by planar
scintigraphies and right/left ratio and PT were close to the repartition in healthy human®?. However, the left/right
asymmetry observed both in spontancous ventilation® and under MV*® in humans, wasn't significatively found
on this model. The central position of the middle lobe in our model (due o the absence of rib cage) could be an
explanation to this difference.

A large amount of nebulized dose was found both in inspiratory and expiratory line. As recommended by
the manufacturer and also confirmed by independent studies®, nebulizer was placed as far as possible from the
Y picce. The rational is to decrease deposition lost over expiratory line during inspiration. On the other hand
it could have led to a larger quantity of aerosol deposition over inspiratory line. Further studies have to be per-
formed with different nebulizer positions on the circuit.

In literature, lung deposition of aerosol generated by vibrating-mesh nebulizers in mechanically ventilated
patients was lower than 20% of nominal dose and showed a regional deposition focusing mainly in proximal
airways'’. Values obtained in our study were quite similar, from 12% to 22% (mean + SD: 18 + 4%). These results
also showed the good concordance of the ex vivo respiratory model compared to a previous in vivo study® using
the same nebulization device and similar administration procedure and ventilation parameters (respiratory tract
deposition of 15.1+5%). Similar results were equally available in an in vifro study'® calculating a respirable dose
delivered via endotracheal tube, with similar ventilation procedure (filter mimicking lung deposition, mean -+ SD:
24+1.2%).

Moreover, this study demonstrated an important nebulized dose compared o the dose initially introduced
into the nebulizer tank. Indeed, the Aerogen® Solo vibrating mesh device showed in our work a nebulized dose of
94% (SD 7%) in perfect accordance with literature data reporting a nebulized dose of 96.7 +0.7% of the nominal
dose!’. However, one nebulization experiment showed an issue during the nebulization leading to an carly stop of
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the device inducing the presence of a quantitatively important residual volume inthe tank at the end of the proce-
dure. Later readings” confirmed that this nebulizer can be randomly interrupted with various retained volumes.

Regarding the humidification of the inhaled gases, no moisture exchange filter was placed between the Y-piece
and the endotracheal tube. Indeed, the aerosol particles were likely to obstruct it and it is not recommended to
use them during the nebulization?*?%. Moreover, the use of a heated humidifier would change the particle size
distribution of the airborne droplets. Indeed, water contained in the aerosolized particles equilibrates with the
surrounding humidity, thus increasing the volume of particles in a water-saturated environment. This has the
effect of increasing the particle impaction at the level of the upper airways and thereby decreasing aerosol delivery
into the lungs?®®. Consequently, despite the possibility allowed by manufacturer, no heated humidifier was used
and no gas humidification was performed during this study. This is debatable for several reasons. The punctual
interruption of humidification during the nebulization time in vivo does not often leave enough time to obtain
drought conditions comparable to the in vitro manipulations®". Nebulization of certain drugs (particularly antibi-
otics) continuously over long periods does not leave the possibility of a prolonged interruption of humidification.
As a result, our findings are probably overstated in relation to clinical practice where the decrease in humidifica-
tion does not seem to be achievable.

In addition to being physiologically relevant, this new ex vivo invasive ventilation model showed several
strengths. As porcine respiratory tracts were obtained from porcine slaughterhouses, this model complied with
the requirements of the 3R (replace, reduce, refine) guidelines® for more ethical use of animals in testing. One
did not have to sacrifice more animals for the need of these experiments. By their nature, these animal wastes
were also cost-effective. When considering the overall models ventilated during this study, data showed a good
inter-individual reproducibility with a V. standard deviation of 30 mL. Yet, this model had some limitations.
The most important one was the existence of leaks arising directly from the lungs. However, theses leaks did not
have any form of impact on ventilation homogeneity as assessed by the *¥Kr scintigraphy and some technical
improvements are under consideration to reach a better management of these leaks.

This model opens the road to many further preclinical studies running aerosol therapies under various con-
ditions for mechanically ventilated patients. Consequently, it could be the first step to improve efficiency and to
power-up the development of aerosol therapy devices for ICU use.

Material and Methods

Respiratory tracts. Theporcine respiratory tracts were obtained at the release from slaughterhouse, satisfy-
ing all the sanitary controls in accordance with French sanitary regulations. All the respiratory tracts were used
within 24hours for sanitary reasons. Otherwise, they were frozen and slowly thawed at ambient temperature
12hours before the experiment. If any cut was observed onlungs, stitches were realized and data were collected as
potentially leading to abnormal leaks with positive pressure ventilation. A bronchoscopy was systematically per-
formed to ensure the absence of significant airway obstruction and all the observations were recorded (obstruc-
tions, secretions, need for instillation, bronchial divisions etc.). For each experiment, the porcine respiratory tract
was placed in an instrumented sealed enclosure. The tracheal length was standardized to at least 15cm in order
to avoid selective intubation.

Model set-up and ventilation parameters. The porcine respiratory tracts were mechanically ventilated
by means of atracheal intubation and an ICU Evita 4 ventilator (Dréger, Germany). A self-test procedure followed
by a device check was performed before each experiment. The intra-thoracic part was connected to the ventila-
tor using a tracheal tube (Smiths Medical, Portex® SACETT™ Suction Above Cuff Endotracheal Tube, 7.5 mm
inner diameter). Tracheal tube was set respecting physioclogical angulation of 90 degrees (based on mechanically
ventilated patients’ tomodensitometry analysis). The ventilation mode was controlled volumetric. Currently, this
technique is still mainly used for invasive ventilation in ICUs over the world as it is observed in an international
study™®. Therefore, the ventilation parameters were chosen based on the results of a recent epidemiological study
of clinical practice for patients under MV, In this study, patients were ventilated with & mL/kg of ideal body
weight. As reported by an anthropometric survey published in 2015 by French National Institute of Statistics
and Economical Studies, French average height is 175 cm tall leading to a 540 mL tidal velume (V7). Positive end
expiratory pressure (PEEP) was set to 9 cmH, 0, inspiratory/expiratory ratio (I/E) to 1/2, and respiratory rate to
20 cycles per minute leading to a predicted minute ventilation of 11 L/min.

As a recent review about aerosoltherapy under MV*¢ recommend it, inspiratory flow was set as low as possible
for chosen I/E ratio and respiratory rate leading to 35L/min.

Physiological measurements. The first part of the study consisted in recording respiratory physiological
features using a Biopac® system (Biopac, Goleta, USA) composed of a pneumotachograph {(Pneumotach, TSD
117, Biopac, Goleta, USA) and a differential pressure sensor (TSD160D, Biopac, Goleta, USA). The real-time
airflow was recorded between the Y-piece and the tracheal tube using the pneumotachograph (Fig. 4).

These data allowed calculation of the air input and output in the tracheal tube representing the measured
minute ventilation. The V1 has been obtained by integration of outputs for each respiratory cycle. A median of V1
and minute ventilation was then calculated. The differential pressure sensor allowed to calculate median respira-
tory tract resistance and compliance by following depressions in the enclosure. All data were processed through
AcqKnowledge® 5.0 software (Biopac, Goleta, USA).

81mKrypton ventilation scintigraphy. The second part of the study consisted in performing ®'"Kr
nuclear imaging to assess the homogeneity of ventilation. The *'™Kr ventilation scintigraphies were performed on
10 ex vivo models. Due to the short half-life of this radioactive gas (13seconds) *'™Kr ventilation are considered
representative of air ventilation®®. Right and left ratio of total relative uptake corrected for background signal
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Figure 4. Expcriment setup during physiological acquisitions

attenuation were calculated for each respiratory tract. Two different regions of interest (ROIs) were identified on
ventilation scintigraphies within each lung following Newman ef 4l recommended method Lo divide lungs into
central and peripheral zones. A central ROI with dimensions equal to half of the width of a whole lung region and
one-hall of its height was positioned on the interior boundary of the lung, cenlered by height. The central and
peripheral regions represented respectively 25% and 75% of the whole lung region. This allowed to calculate the
relative uptake of central and peripheral regions for both left and right lung,

Aerosol regional deposition using scintigraphy and radiolabeled *™Tc-DTPA aerosol.  The third
part of the study consisted in a prool of concept lor preclinical radioaerosol studies under MV over 6 ex vive
models.

The respiratory tract was set to be mechanically ventilated in a 30-degree proclive position, to mimic the
widely used position of patients in ICU.

Radioactive aerosols were generated continuously by a vibrating mesh nebulizer ( Aerogen Solo®, Aerogen
Ltd, Galway, Ircland) until the cessation of the nebulizer. The nebulizer was filled with *Mtechnetium-labeled
diethylene-triaminepentaacetic acid (*™1c-IYI'PA, 100 MBg/3 mL). Among all nebulization devices, vibrating
mesh are those leading Lo the best percenlage ol nominal dose nebulized®”. This lype ol nebulizing devices usually
showed a Mass Median Aerodynamic DHameter (MMAD) ranging from 1 to 5um as well as a calculated respirable
dose delivered via endotracheal tube ranging from 13% to 17%'“. As recommended by manufacturer to avoid
acrosol loss during expiration cycle, the vibrating mesh nebulizer should be placed upstream of the Y-piece. Thus,
the nebulizer was placed between the inspiratory inlet and the inspiratory line (Fig. 5) malking use of this later one
as an aerosol lank as explained by Erhmann ef l.?® when performing continuous nebulization.

Since the acrosol particles gencrated may damage the flow sensor, it is recommended to place a filter before the
expiratory valve®. This condition was respected (or this study.

Duration of nebulization was sel Lo 15min based on preliminary test run, in good accordance with previous
study from Dugernier et al.® showing a 9 minutes nebulization.

Acquisition of planar gamma-camera images and analysis procedure. The planar scintigraphic
images {malrix 256%256) were recorded with a variable angle dual detector SPECT/CT (SYMBIA T2; Siemens,
Knoxville, USA) equipped with a low-energy, high-resolution collimator (FWHM 8.3 mm at 10 cm); tested
weekly for uniformity (UFOV 533 mm x 387 mm, CFOV 400 mm » 290 mm). Before conducting the inhalation
experiments, the initial radioactive dose filled in the nebulizer was quantified {scintigraphic images, 60-sec ante-
rior/posteriot, were acquired corresponding to the full and empty syringe). Once the inhalation experiments were
performed, 180-sec anterior/posterior images of the experimental setup were acquired for each element: empty
nebulizer, inspiratory line, endotracheal tube, Y-piece associated to expiratory line and lungs.

ROTs were delimited on the images with a correction of the background. Calculations took into account the
background radiation, physical decay of radioactivity and Lissue allenualion correction [aclors. Consequently o
these corrections, as stated by Newman e al.**-*", some limitations of data quantification in planar imaging are
inherent to its 2D nature. It is accepted that errors of no more than 10% in the quantification of whole-lung depo-
sition are tolerated and that mass balance close to 100% validate the method used for attenuation and scatter cor-
rection. Hence, the results were expressed as a percentage of activity in relation to the total dose and the nebulized
dose, adjusted to 100%. Nominal dose standed for the total amount of radioactivity introduced into the nebulizer.

Acquisition of 3D gamma-camera images and analysis procedure. A tomography was performed for
one respiratery tract. After acquiring 2D images with the same gamma camera (SYMBIA T2; Siemens, Knoxville,
USA), SPECT and CT acquisitions were performed immediately with a 2-slice spiral CT for a more rapid and accurate
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Figure 5. Experimental setup during *"Te-DTPA nebulization and place of nebulizer on the inspiratory valve

attenuation correction and anatomical mapping. 31 SPECT acquisition of the respiratory tract was performed with 64
(2 ¢ 32) projection images, each of 30s. Finally, the CT was performed with the following paramelers: 130kV, 90 mAs,
1.25 min slice thickness, 0.9 mm increment, Lomm pitch, and rotation time of 1.55. A multimodality computer plat-
form (Symbia nel, Siemens, Germany) was used for image reviews and manipulations. Both the transmission and emis-
sion scans were reconstructed using 3D OSEM by delault {8 subsets, 5 iterations), with pre-reconstruction smoothing
using a 3D Butterworth filter (cutoff: 0.45 cycles/cm; order 5), a 128 x 128 image matrix, a 1.23 zoom, and a pixel size
of 3.9mm. SPECT images were reconstructed using scatter correction (scatter energy window) and CT attenuation
correction. CT and SPECT images were matched and fused into trans-axial images. Images obtained were visually
compared to 2D imaging, assessing the homogeneous distribution of the aerosol over pulmonary parenchyma.

Statistical analysis. Results are reported as numbers (%), means with SD. "Lhe physiological data were ana-
Iysed with AcqKnowledge® 5 software (BIOPAC Systems, Inc., of Goleta, California, USA), Statistical analyses
were performed using GraphPad Prism® v8.0.2. Briefly, for each type of experiment (i.e. physiological study,
BimKr ventilation and " Tc-DTPA) mass, number of wounds and number of sutures of each respiratory were
computed Lo obtain descriptive statistics. Normality of the distribution was assessed through Shapiro-Wilk test. If
Gaussian distribution was shown, one-way ANOVA with Tukey’s post-hoc test was used to compare each exper-
imenL. If Gaussian distribution was not shown, Kruskall-Wallis’ Lest with Dunn’s posi-hoc test Lo compare each
experiment. To study the polential correlation between leaks and wounds and between leaks and sutures, normal-
ity was assessed with Shapiro-Wilk normality test, then Spearman correlation tests were performed to determine
the significance of the association of each couple of values {i.e. leaks-wounds and leaks-sutures).
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3. Conclusions et perspectives

La faisabilité de ce modele a été validé au cours de ’étude réalisée lors de son développement.
Les données obtenues sont comparables a celles des enregistrées chez les patients. Cependant,

ce modele n’est qu'une preuve de concept, il n’est pas représentatif de la réalité clinique
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rencontrée dans les services de réanimation. Du fait de la sécheresse et de la température des
gaz médicaux, il est contre-indiqué de ventiler les patients sans ’adjonction d’'un dispositif

ayant pour role de réchauffer et d’humidifier les gaz ventilant le patient.

L’existence de fuites, c’est-a-dire de différences entre les volumes inspirés et expirés, est une
autre limite de ce modéle. Cependant, celle-ci est inévitable du fait de la présence de 1ésions
pulmonaires liées a la dissection des animaux dans les abattoirs. Toutefois, cette limite a été
monitoré et les fuites ont été réduite a leurs minimums par un scellage de 'enceinte et
l’application de colle a base de cyanoacrylate, similaire aux colles chirurgicales, sur les plaies
pulmonaires. Enfin, ces fuites n'impactent pas ’homogénéité de la ventilation, ce qui limitent

leur impact sur la modification des dép6ts pulmonaires.

La faisabilité de la ventilation mécanique sur le modéle ex vivo étant validée, différentes
applications de ce modele ont été envisagées et réalisées. L'une d’elles est présentées dans la

partie suivante.
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Partie 4

Applications précliniqgues des différents modeéles

ex VIvo

Cette partie présente des applications concreétes et directes des modéles ex vivo développés. Au
cours des prochains chapitres, l'utilité de 'outil que sont les modéles ex vivo pour I'étude des
dépots d’aérosols au sein du tractus respiratoires est observée a travers 3 champs d’application
différents: la ventilation mécanique en réanimation, la délivrance pulmonaire de

nanoparticule théranostique et I'étude des expositions a la cigarette électronique.

Chapitre 5

Recherche d’une position optimale pour les

nébuliseurs sur un circuit respiratoire en ventilation

mécanique

1. Introduction

Cette étude fait directement suite a 'étude de faisabilité du modele ex vivo en ventilation
mécanique. Comme précédemment explicité, peu détudes existent sur leffet de
I'humidification et du réchauffement des gaz inhalés sur la régionalisation des dépots
d’aérosols d’un patient en ventilation mécanique invasive. En outre, la majorité de ces études
sont des études in vitro sur banc. Leur transposabilité a la clinique est donc relativement

limité.

Ainsi, le modele ex vivo a, ici, été utilisé pour déterminer I'emplacement optimal dun
nébuliseur a tamis vibrant sur le circuit de ventilation. L’effet des phénomeénes de croissance
hygroscopique est également évalué au cours de cette étude par comparaison des dépots

pulmonaires d’aérosol entre circuit humifié et non humidifié.

Cet article est, actuellement, en cours de formalisation et de révision.
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INTRODUCTION

Since more than 30 years, intensive care allowed to increase the survival rate of patients in
critical state. Despite this tremendous success, some of the clinical practices in intensive care
units (ICU) are still led by empirical choices instead of evidence-based decisions. Among
these, nebulization practices in ICU rest on main data from old in vitro studies (réf ) while it
could be depicted as essential interest considering that 25% of ICU patients receive
nebulization of various drugs (1, 2).

Different parameters impact the deposition of an aerosol in the respiratory tract (RT). First
they are related to the patient (disease, anatomy of the tracheobronchial tree, pulmonary
mechanics etc.), then to the couple drug-nebulizer (physicochemical properties of the drug
and of the aerosol, position of the nebulizer in the circuit, ete.) and finally to the ventilator and
its circuit (artificial airways, tuning and triggering, heat and humidification, ...) (3-5). The
impacts of these parameters are mainly assessed by in vitro studies, which could lack of
relevance because the widely performed measure of the acrosol impaction on a filter at the
end of the circuit is different from an administration in the desired location in the RT (réfs ).
Besides, clinical studies are mainly focused on the patients’ outcomes, such as the therapeutic
efficacy of the treatment (6—11). Indeed, the literature is scarce concerning the cartography of
aerosol deposition as well as nebulisation parameters in patients under mechanical

ventilation (12, 13). Moreover, these rare published data lack of systematic assessment and
should be cautiously extrapolated due to the wide range of clinical practices in ICU, for both
ventilator tuning, nebulization technics and aerosol delivery (1, 13—15).

Therefore, a data gap needs to be bridged concerning the precise cartography of the deposition
pattern of an aerosol in a patient under mechanical ventilation (). However, despite the need
of clinical studies, technical constraints, and ethical restrictions limit research on ICU
patients. Moreover, existing /7 vivo models sometimes lack relevance (for example ventilation
physiology of rats is very different from humans (réf )) or are difficult to compare with in
vivo human data.

To overcome these limitations, our team developed an ex vivo model of porcine RT to assess
the deposition of an aerosol within the respiratory tract (16, 17) with standardized parameters.
The feasibility to mechanically ventilate this model with a clinical ventilator was, latter,
assessed and validated (18). To move forward, the present study aims to assess the impact of
humidification and of the nebulizer position in the cireuit on the precise cartography of the
acrosol deposition within the RT as well as in the different elements composing the
ventilation set up.

METHODS
Preclinical respiratory model

The aerosol delivery during invasive mechanical ventilation using a preclinical ex vivo
respiratory model was previously validated (1). Briefly, it was composed of a porcine RT
placed in a sealed enclosure. An endotracheal tube (ETT, Smiths Medical, Portex®
SACETT™, Plymouth Minnesota USA) was connected to the trachea with a standardized
length. The model was set in a 30° proclive position and mechanically ventilated with positive
airway pressure.
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Ventilation settings and circuits

The ex vivo model was used under controlled volumetric ventilation thanks to a medical
ventilator (SERVO-I v2-01-00, Maquet, Solna, Sweden) with systematic security tests before
experiments. The ventilation parameters were identical for each condition with a tidal volume
of 540 mL, respiratory rate of 20/min, inspiratory flow of 35 L/min, inspiratory to expiratory
ratio of 1/2, and positive end expiratory pressure of 9 cmH>O. For this work, no spontaneous
breathing was used.

The ventilator was connected to the ETT with a medical 2 limbs circuit (Evaqua 2™,
Fischer&Paykel Healthcare, Auckland, New Zealand) with or without heated humidifier (HH,
MR410, Fischer&Paykel Healthcare, Auckland, New Zealand) in the inspiratory limb (IL)
according to each experimental condition studied. The first part of this study (Part A)
corresponds to dried and cool conditions i.e. any humidification or heating of gases. Part B
corresponds to humidified and heated conditions thanks to the HH placed on the circuit as
recommended by manufacturer. An expiratory filter (DAR™ HME Filter, ref. 354/5876,
Covidien™, Dublin, Ireland) was systematically placed on the expiratory limb (EL), closed to
the expiratory valve. Erreur ! Source du renvoi introuvable. displays schematically the different
experimental conditions.

Nebulization procedure

A vibrating mesh nebulizer was used (Aerogen Solo®, Aerogen Ltd, Galway, Ireland).
Nebulization was performed until atomization as recommended by the manufacturer.
According to each experimental condition, the nebulizer was placed at different positions on
the respiratory circuit: as closed as possible to the ventilator, right before HH, 15 centimeters
from Y piece adaptor and right after this latest one (Erreur ! Source du renvoi introuvable.).
Each experimental condition was tested at least in 3 replicates.

Gamma imaging

The gamma camera acquisition were performed as deseribed in the study of Montigaud et al.
(1) Briefly, the nebulizer was filled with 3mL of **™technetium-labeled diethylene-triamine-
penta-acetic acid (**™Tc-DTPA). This allowed 2-dimensional scintigraphic imaging with a
SPECT/CT (Symbia T2, Siemens, Knoxville, USA) and a quantitative determination of the
deposited fractions in each part of the setting. Furthermore, two different regions of interest
(ROIs) were identified — central and peripheral zones — to observe differences in central and
peripheral distributions for each experimental condition.

Size distribution assessment

To determine the size distribution of each aerosol according to experimental condition, an
analysis by cascad impactor was performed at the origin of ETT. Then, mathematical
determination of MMAD (Mass Median Aerodynamic Diameter) was performed.

Statistical analysis

Results are reported as numbers (%), means with standard deviation (SD). Statistical analyses
were performed using GraphPad Prism® v8.0.2 (GraphPad Software, San Diego, USA).
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Additional details on the method for making these measurements are provided in an online
data supplement.

RESULTS
Nebulization

The model was set up 18 times with different respiratory tracts achieving successful
ventilation and nebulization. 6 experiments were realized for Position A-1 and 3 experiments
for each other positions. Nebulization ended successfully before acquisitions for all
experiments.

The nebulized fraction of nominal dose was 94% (+/-7%) for position A-1, 98% (+/- 1%) for
position A-2, 91% (+/- 12%) for position B-1, 97% (+/- 3%) for position B-2, 96% (+/- 4%)
for position B-3. Comparisons showed no significant difference in output according to the
condition.

Deposited fractions

The scintigraphies realized allowed to calculate the deposited fractions for each component of
the setting, leading to comparative results as shown in Figure 2 and 3 and in supplementary
data Figure S1. For dry conditions, the deposited fractions varied according to position A-1
and A-2. They reached respectively 45% (+/-10%) and 14% (+/-5%) for IL, 4% (+/-2%) and
10% (+/-1%) for ETT, 18% (+/-4%) and 53% (+/-4%) for the RT, 34% (+/- 9%) and 26% (+/-
2%) for EL.

For humidified conditions, i.e. positions B-1, B-2 and B-3, the deposited fractions were
respectively 46% (+/-6%), 23% (+/-16%) and 5% (+/-1%) for IL, 2% (+/-0%), 2% (+/-0%)
and 3% (+/-1%) for ETT. For the RT they reached respectively 25% (+/-3%) and 57% (+/-
8%). Finally, for EL the values were respectively 15% (+/- 1%)? 18% (+/-8%) and 49% (+/-
10%).

As presented in 7able 1 and on Figure 3 panel A, the RT fraction of nebulized dose varied
significantly according to the condition. The impact of nebulizer position showed significant
differences for quantitative RT deposition between the positions proximal (Conditions A-1
and B-1) and distal (Conditions A-2, B-2 and B-3) on IL.. No significant difference arises for
RT deposition fraction between the two conditions next to Y piece (Conditions B-2 and B-3)
and between dry and humidified conditions for a same position. All p values for these
comparisons are available as supplementary table S1.

Respiratory tract distribution

The regional distribution of aerosol cartography in the RT is displayed in Table I and Figure
3, expressed as fraction of nebulized dose. Briefly, for dry conditions A-1 and A-2, the central
part of RT fraction were respectively 16% (£11%) and 55% (+£6%); For humidified conditions
B-1, B-2 and B-3, the central part of RT were respectively 55% (£6%), 68% (£4%) and 62%
(£2%). The RT distribution expressed as percentages of RT deposited activity for each
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condition are presented on Panel B Figure 3. The comparisons performed showed no
significant difference between dry and humidified conditions. But the interaction of position
and humidification lead to a significant difference in RT distribution for condition A-1 when
compared to each other condition (p < 0,001). The distribution for condition A-1 was
significatively more peripheral than each other condition. All p values for these data are
available as supplementary table S2.

Size distribution

MMAD for each condition are displayed in Table 2. The MMAD measured for the nebulizer
used in this work was 1,94pum (+ 0,34um). For dry conditions A-1 and A-2 the MMAD
reached respectively 1,69um (+ 0,00um) and 1,92um (+ 0,09um). For humidified conditions
B-1, B-2 and B-3 the calculated MMAD were respectively 4,12um (+ 0,04um), 4,79um
(+0,34pm) and 4,94 (£0,27um).

The comparison of MMAD for the nebulizer and both dry conditions (A-1 and A-2) showed
no significant differences. In contrast, each humidified condition had a MMAD significantly
different from nebulizer and dry conditions. Moreover, the condition B-1 showed a MMAD
significantly different from B-2 and B-3, but no significant difference was shown between
conditions B-2 and B-3. The supplementary Table S3 presents all the p value for these results.

DISCUSSION

To our knowledge, this is the first study comparing the impact of nebulizer position and gas
humidification on the deposition cartography with a model of adult respiratory tract. This
work shows that other conditions being similar, these two parameters can modify the
deposited fraction in the respiratory tract from 18 to 35%, leading to potential wide
differences in nebulization efficiency for the patient. This finding raises a major concern
about practices in ICU as some international epidemiological studies highlighted wide
differences in clinical practices (réf). Moreover, this study was performed with a new
generation vibrating mesh nebulizer, with an output higher than 90%, which is an important
data because epidemiological studies show a majority use of jet nebulizers in ICU (). Despite
economic considerations, their output is largely lower, ranging from _ according to different
studies (réf ). Finally, this data has been suspected to impact ICU patients outcome as a
trends to shorter length of stay for asthmatic patients.

Impact of position

The location of the nebulizer on IL is a major determinant for the absolute quantitative dose
reaching the RT. Indeed, despite an use validated by manufacturer, a nebulizer position
upstream the HH (conditions A-1 and B-1) led to a mean RT deposited fraction ranging from
18% to 25% while a position right before the Y piece adaptor (conditions A-2 and B-2)
produced a mean RT deposited fraction ranging from 53 to 37%. Obviously, this difference is
largely significant and can lead to wide differences in medication efficacy. Even if the
difference is not significative, the nebulizer position beyond the Y piece adaptor tend to a
higher loss in EL and lower RT deposited fraction than the position 15¢m before Y piece
adaptor (p=0,0508). These data are in accordance with the in vitro study from Ariet al { )
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which compared the three same positions with and without humidification. Nevertheless, due
to a design with deposition on a filter instead of a respiratory tract, the expiratory loss and
regional cartography could not be known on this model. ...

Impact of humidification

No difference was shown for humidification in terms of absolute RT deposited dose.
Nevertheless, a difference arose for the RT distribution when the position upstream the HH
and the dry condition interacts. Indeed, these parameters (condition A-1) allowed a more
peripheral deposition compared to each other condition. However, this finding must be first
balanced with an absolute RT deposited fraction lower than other conditions and then with the
risks for patients when interrupting the humidification for nebulization. Indeed, there are two
principal ways of humidification for patients under mechanical ventilation: heat and moisture
exchangers (HME) needing to be removed for the duration of nebulization to allow the
passing of aerosol (_) and HH. The cessation of HH just before nebulization showed an
important residual humidity in limbs, being consequently ineffective to obtain “dry
conditions” () and the removal of HME was reported as dangerous for patients if prolongated
(). This finding is in accordance with a clinical study on asthmatic patients showing no
significant difference for clinical endpoints according to humidification or not (). This point
raise questions about the evidences to interrupt humidification during nebulization.

Strength and limitations

Despite its interesting generated data, this model presents some limitations. First, as all
models, our ex vivo will never be able to mimic the complexity of a whole organism.
Therefore, it is only a preclinical model and data have to be confirmed by clinical studies. To
date, data from this study seem in good agreement with the clinical study on ICU patients of
Klockare et al () where with an ultrasound nebulizer (MMAD 4,0pum) and humidification by
HH, the central fraction of RT deposited fraction had a median of 62,8%. Moreover,
considering that a vast majority of data for aerosoltherapy provide from in vitro studies, this
model allowing to determine a RT distribution can be important for aerolsoltherapy research.
Second, this model is based on porcine respiratory tracts collected from slaughterhouses. This
is first a strength because any animal was specifically sacrificed for this study, lungs being a
waste for food industry. But this point is equally a limitation because they presented cuts that
generated leakage from the pulmonary parenchyma under positive airway pressures of
mechanical ventilation. This particular point was discussed on the previously published data
and did not influence the homogeneity of the ventilation (eiter publi VADOR). Moreover,
improvements were realized to minimize the potential leakage using cyanoacrylate glue and
stitches and by a better sealing of the enclosure.

Nevertheless, as there is an important data gap on these particular topics — e.g. the respective
impact of the position of the nebulizer and the humidification — this model presents certain
strengths. First, the model is following the 3R guidelines by providing a replacement to
animal experiment to study the regional aerosol deposition. Second, as a direct consequence,
this model is cost-effective as all the costs induced by animal experimentation are absent.
Third this ex vivo model showed a good reproducibility and repeatability. This point is
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particularly interesting in preclinical research as cellular in vitro experiments and in vivo
models could present a wide dispersion of data. Lastly, as previously stated, there is a lack of
published literature concerning the impact of the humidification and the nebulizer position on
the deposition pattern of an aerosol when administered during mechanical ventilation. Among
the few clinical studies, the endpoints mainly concern patients” outcomes, such as
improvement of the general state, weaning of mechanical ventilation, etc. or have difficulties
to show differences, probably because of the multiplicity of influencing factors (réf)
Moreover, most of the studies were conducted on patients under non-invasive ventilation.
Hence, more than 30 years after the development of ICU and aerosoltherapy, the positioning
of the nebulizer on the ventilation circuit is mainly driven by empirical practices, as well as
the practices concerning the humidification during nebulization. Therefore, despite its
limitations, the developed ex vivo model represent a tool to manage the cofounding biases and
to generate standardized preclinical data, that could be used as a base to build clinical
comparative studies to validate the preclinical findings presented in this study and improve
efficacy of aerosoltherapy for patients in ICU.

Conclusion

Humidification and nebulizer position in the ventilation circuit are two major determinants to
optimize nebulization technics under mechanical ventilation and standardize practices in ICU.

The position 15cm before the Y piece adaptor allows a more than two-fold higher dose in the
RT. This result, even needing additional clinical data, is of importance to standardize
practices with optimal conditions.

Humidification tends to a deposition more central in the RT but as the interruption can be
dangerous for patients and considering the low impact compared to positioning, the removal
of HH as to be examined carefully before considering its recommendation. Moreover, taking
account the impact of nebulizer choice and optimized positioning, this study leads to think
about pursuit of humidification as a security recommendation.

To conclude, these data are preclinical and consequently need clinical data to confirm. Yet,
the standardized ex vivo method used with comparative data of each parameter i.e.
humidification and positioning, leads to consider these results for further works on
aerosoltherapy in ICU.
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FIGURE LEGENDS

Figure 1: Schematic representation of the different experimental conditions according to
humidification and nebulizer position.

Part A: dry conditions; Part B: humidified conditions. Cm: centimeters.

Figure 2: Deposited fractions (%) of the nebulized dose in each component of the setting.

Part A: dry conditions; Part B: humidified conditions. Results expressed as mean +/- standard
deviation.

Figure 3: Bar graph of deposited activity in respiratory tract (RT), central and
peripheral regions of interest.

Panel A: comparison for each condition of RT, central and peripheral fractions of nebulized
dose.

Panel B: comparison of central and peripheral activities expressed as percentages of RT
deposited activity.

A in red colors: dry conditions; B with blue colors: humidified conditions. Results expressed
as mean +/- standard deviation.

*: p<0,05; **: p<0,01; ***: p<0,001. ns: non-significant.
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TABLES

Table 1: Fraction of the nebulized dose deposited in the respiratory tract (RT) and its
repartition.

Conditions A: dry conditions; Conditions B: humidified conditions. Results are displayed as
mean and standard deviation (SD).

All data are expressed as percentages of nebulized dose.

Condition Central Peripheral
A-1l 18% (+4%) 3% (£2%) 15% (+4%)
A2 53% (+4%) 29% (+2%) 24% (+5%)
B-1 25% (+3%) 13% (+0%) 11% (+3%)
B-2 57% (+8%) 39% (+7%) 18% (+3%)
B-3 43% (+11%) 26% (26%) 17% (£5%)

Table 2: Mass median aerodynamic diameter (MMAD) of the nebulizer and for each
experimental condition.

Conditions A: dry conditions; Conditions B: humidified conditions. Results are displayed as
mean and standard deviation (SD).

Condition MMAD + SD
Nebulizer 1,94 £ 0,34um
A-1 1,69 £ 0,00um
A-2 1,92 = 0,09um
B-1 4,12 + 0,04um
B-2 4,79 £ 0,34um
B-3 4,94 + 0,27um

10
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Figure 2
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3. Données supplémentaires

Online Data Supplement

Impact of humidification and nebulizer position for aerosoltherapy under
mechanical ventilation: comparative study of regional aerosol deposition in the

respiratory tract.

Yoann Montigaud’, Quentin Georges?, Lara Leclerc!, Anthony Clotagatide®, Aurore Louf-

Durier®Jérémie Pourchez!, Nathalie Prévot®“, Sophie Périnel>*

METHODS: supplementary data
Preclinical respiratory model

The acrosol delivery during invasive mechanical ventilation using a preclinical ex vivo
respiratory model was previously validated (Montigaud et al. It was composed of a porcine
respiratory tract collected from slaughterhouses as waste of food industry. Hence, they
succeed all the sanitary controls in accordance with French regulation with strict veterinarian
controls of animal welfare and any animal was specifically sacrificed for this work, in
accordance with the 3R guidelines(1). For sanitary reasons, each respiratory tract was used
within 24 hours. Otherwise they were frozen and thereafter thawed at ambient temperature
few hours before the experiment. Relevant sutures were realized on each significant cut and
their number was recorded. A systematic bronchoscopy allowed to ensure the absence of
major obstruction in reachable bronchi. Respiratory tracts were placed in a sealed enclosure.
This later one allows both positive and negative pressure ventilations. A 7.5mm inner
diameter endotracheal tube (ETT, Smiths Medical, Portex® SACETT™ Plymouth Minnesota USA)
with a 34cm length was connected to the trachea with a standardized trachea length of 15cm
in order to avoid selective intubation. The model was set in a 30° proclive position, as close as
possible to the patient position for nebulization in intensive care units (ICU) and mechanically
ventilated with positive airway pressure.

Ventilation settings and circuits

The ex vivo model was used under controlled volumetric ventilation thanks to a medical
ventilator (SERVO-I v2-01-00, Maquet, Solna, Sweden) with systematic security tests before
experiments. This ventilation mode was selected because it is currently recommended to
optimize RT deposition fraction of nebulization (Dugernier et al., 2017) and 1s widely used in
ICUs (réf Esteban). The ventilation parameters were identical for each condition and adapted
to be comparable to  with a tidal volume of 540mlL, respiratory rate of 20/min, inspiratory
flow of 35L./min with a constant flow pattern, inspiratory to expiratory ratio of 1/2, positive
end expiratory pressure of 9cmH20 and inspired oxygen fraction of 21%. These parameters
were chosen in accordance with data from a large cohort study in ICUs over the world (réf
Esteban). For the purpose of this work, no spontaneous breathing was used. The ETT was set
with an angulation of 90°, determined thanks to data from CT scans of intubated patients.
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The ventilator was connected to the ETT with a medical circuit (Evaqua 2™, ref. RT380,
Fischer&Paykel Healthcare, Auckland, New Zealand) with or without heated humidifier (HH,
ref. MR410 AFU, Fischer&Paykel Healthcare, Auckland, New Zealand) according to
experimental condition studied. This study is composed of two categories of experiments: Part
A corresponds to dried and cool conditions i.e. any humidification nor heating of gases in the
circuit. Part B corresponds to humidified and heated conditions thanks to a HH placed on the
circuit as recommended by manufacturer. An expiratory filter (DAR™ HME Filter, ref.
354/5876, Covidien™, Dublin, Ireland) was placed on the expiratory limb, closed to the
expiratory valve to avoid damages and obstructions, as recommended for nebulization (réf
Ehrmann 2012).

Nebulization procedure

A vibrating mesh nebulizer was used for this work (Aerogen Solo®, Aerogen 1td, Galway,
Ireland) because among all nebulization devices, vibrating mesh are those leading to the best
percentage of nominal dose nebulized6,9. The minimal duration of nebulization was
standardized to 15 min based on preliminary test run, in good accordance with previous study
from Dugernier et al.8 showing an average 9 minutes (+/-3) nebulization. The termination of
nebulization was checked systematically before acquisitions. Fach experimental condition
was tested at least in 3 replicates. The condition A-1 corresponds to experiments previously
published (réf) and was performed with 6 replicates. All other conditions were tested in three
replicates.

Gamma imaging

The nebulizer was filled with 3 mL of *™technetium-labeled diethylene-triamine-penta-acetic
acid (®™Te-DTPA, 100 MBq) for acquisition of planar scintigraphic images. These later ones
(matrix 256*256) were recorded with a variable angle dual detector SPECT/CT (SYMBIA
T2; Siemens, Knoxville, USA) equipped with a low-energy, high-resolution collimator
(FWHM 8.3 mm at 10 cm); tested weekly for uniformity (UFOV 333 mm x 387 mm, CFOV
400 mm x 290 mm). First, the initial radioactive dose filled in the nebulizer was quantified
(scintigraphic images, 60-sec anterior/ posterior, were acquired corresponding to the fully
loaded minus the empty syringe). Nominal dose standed for the total amount of radioactivity
introduced into the nebulizer, allowing to determine the nebulized fraction of nominal dose,
i.e. the output of the nebulizer. Then, the nebulization procedure was performed. Finally 180-
sec anterior/posterior images of each part of the experimental setup were acquired for each
element: empty nebulizer, inspiratory limb, heated humidifier, endotracheal tube, Y-piece
associated to expiratory limb and respiratory tract. For this latest, two different regions of
interest (ROIs) were identified on scintigraphies within each lung... to divide lungs into
central and peripheral zones. A central ROI with dimensions equal to half of the width of a
whole lung region and one-half of its height was positioned on the interior boundary of the
lung, centered by height. The central and peripheral regions represented respectively 25% and
75% of the whole lung region. This allowed to calculate the relative uptake of central and
peripheral regions for both left and right lung. ROIs were delimited on the images with a
correction considering the background radiation, the physical decay of radioactivity and tissue
attenuation correction factors. Consequently, as stated by Newman et al.35-37, some
limitations of data quantification in planar imaging are inherent to its 2D nature. It 1s accepted
that errors of no more than 10% in the quantification of whole-lung deposition are tolerated
and that mass balance close to 100% validate the method used for attenuation and scatter
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correction. Hence, the results were expressed as a percentage of activity in relation to the
nominal dose and the nebulized dose, adjusted to 100%.

Aerosol size distribution

To determine the aerodynamic size distribution of the aerosol, the European Pharmacopoeia
indicates to use the ACI (Anderson Cascade Impactor). The ACI holds 8 stages from 0.4 um
to >9 um and is operated at 28.3L..min-1 with a vacuum pump (Low Capacity Pump Model
LCP3, Copley Scientific Limited, Nottingham, United Kingdom). 3 mL of NaF solution at
2.5% (m/V) were introduced in the tank of the nebulizer. The nebulization process continues
until the volume left in the nebulizer is so low that the nebulizer ceases to function
continuously and begins to sputter. For A and B experimental conditions, the ACI was placed
after the Y piece, right before ETT.

After nebulization, deposited fraction on each stage of the ACI was collected and re-
suspended in SmL of deionized water, then 250uL of TISAB IV solution (ref: 34574, Sigma-
Aldrich, Saint-Louis, USA) were added. Concentration of fluoride ions was determined with a
ionometer (SevenGo Pro apparutus and Perfection probe, Mettler Toledo, Columbus, USA).
Calibration of the apparatus was performed before each experiment. Mathematical
determination of MMAD (Mass Median Aerodynamic Diameter) was performed with Excel
software (Microsoft Excel, Microsoft, Redmond, USA).

Statistical analysis

Results are expressed as mean percentage (%) + standard deviation (SD) of the nominal dose
of radioactivity. Statistical analyses were performed using GraphPad Prism® v8.0.2.

Comparison of respiratory tracts used, in terms of mass and cuts, for each position was
performed with a Kruskall-Wallis” test and post-Aoc Dunn’s multiple comparison test.

To compare the deposited fractions on each part of the model, a 2-way ANOVA was carried
out with a post-hoc Tukey’s multiple comparison test. Comparison of central and peripheral
deposited fractions was carried out with a 2-way ANOV A with post-hoc Tukey’s multiple
comparison test. Comparison of MMAD was performed with 1-way ANOVA with post-hoc
Tukey’s multiple comparison test.

RESULTS: supplementary data
Nebulization
Deposited fractions

Table S1 allows to observe each p value for comparisons of RT deposited fractions according
to the condition.

Respiratory tract distribution

Table S2 presents all p vales for comparisons between central and peripheral distributions of
RT fraction according to each condition.

Size distribution
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Table S3 displays the adjusted p value for cach comparison of MMAD according to the
condition.

Table S1: Tukey’s multiple comparison test of respiratory tract deposited fractions
according to the different conditions.

Conditions A: dry conditions; Conditions B: humidified conditions. In bold lettering the
statistical significant differences. P < 0,05 was considered as significant.

Condition Adjusted p value
A1vs. A2 <0,0001
Alvs. B1 04689
A1 vs. B2 <0,0001
A1vs. B3 <0,0001
A2 vs. B <0,0001
A2vs. B2 0,9081
A2vs. B3 0,3108
B1vs. B2 <0,0001
B1vs. B3 0,0044
B2vs. B3 0,0508

Table S2: Tukey’s multiple comparison test central and peripheral distribution of
respiratory tract deposited fractions according to the different conditions.

Conditions A: dry conditions; Conditions B: humidified conditions. In bold lettering the
statistical significant differences. P < 0,05 was considered as significant.

Condition Adjusted p value
Central distribution
Alvs. A2 <0,0001
A1vs. B <0,0001
A1 vs. B2 <0,0001
A1vs.B3 <0,0001
A2vs. B1 >0,9999
A2vs. B2 0,2349
A2vs. B3 0,7675
B1 vs. B2 02776
B1 vs. B3 0,8205
B2 vs. B3 08673

Peripheral distribution

Alvs. A2 <0,0001
A1vs. B1 <0,0001
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A1lvs. B2 <0,0001

A1vs. B3 <0,0001
A2vs. Bl >0,9999
A2vs. B2 0,2349
A2vs. B3 0,7675
B1vs. B2 0,2776
B1vs. B3 0,8205
B2vs. B3 0,8673

Table S3: Tukey’s multiple comparison test of MMAD according to the different
conditions.

Neb: nebulizer alone; Conditions A are non humidifed whereas conditions B are humidified.
In bold lettering the statistical significant differences. P < 0,05 was considered as significant.

Tukey's multiple comparisons test Adjusted p Value

Neb vs. A1 0,7672
Neb vs. B1 <0,0001
Neb vs. B2 <0,0001
Neb vs. A2 >0,9999
Neb vs. B3 <0,0001
Alvs.B1 <0,0001
Alvs.B2 <0,0001
Alvs. A2 0,8036
Alvs.B3 <0,0001
B1vs.B2 0,0335
B1vs. A2 <0,0001
B1vs.B3 0,0086
B2 vs. A2 <0,0001
B2vs. B3 0,961

B3 vs. A2 <0,0001

Figure S1: Overall comparison of each deposited fraction of nebulized dose in the
different parts of the setting for the five conditions.

ETT: endotracheal tube; RT: respiratory tract; HH: heated humidifer

Conditions A are non humidifed whereas conditions B are humidified. Subsequent
differenciations of conditions are according to the nebulizer position as described in Figure 1.
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4. Conclusions et perspectives

Les données obtenues montrent que la position du nébuliseur sur le circuit respiratoire permet
de modifier la fraction pulmonaire des dépots d’aérosols d’'un facteur 2 environ. Tandis que
’humidification a pour conséquence d’augmenter la fraction central des dépdts pulmonaires
aux dépens de la fraction périphérique. Bien que des données cliniques nécessaires soient
nécessaires pour valider ces conclusions, cette application du modele ex vivo monte qu'’il est
possible de générer des données robustes et fiables pour évaluer les pratiques cliniques

existantes.

Chapitre 6

Preuve de concept sur la faisabilité d’aérosolisation

des nanoparticules AGuIX® par analyse multimodale

de la régionalisation des dépots pulmonaires

1. Introduction

Cette étude est née d’une collaboration tripartite entre I'Institut Lumiere Matiere de
I'Université de Lyon, par le biais de Francois LUX et Olivier TILLEMENT, I’équipe IBIO de
I'Université de Bordeaux, par le biais de Yannick CREMILLIEUX, et entre ’équipe Particules
Inhalées de 'UMR INSERM U1059, par le biais de Jérémie POURCHEZ.

Suite a des essais précliniques prometteurs des nanoparticules AGuIX® sur des modéles in

vivo murins, l'intérét d'une administration par voie pulmonaire de ces nanoparticules pour le
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traitement de pathologies pulmonaires, telles que les cancers ou la fibrose pulmonaire, a
nécessité la mise en place d'une étude préclinique dédiée a la faisabilité de ’aérosolisation de

ces nanoparticules a I'aide de nébuliseurs utilisés dans la pratique clinique.

Afin de d’obtenir des données robustes et fiables sur la régionalisation des dépéts d’aérosol
contenant des AGuIX®, I'idée d’une analyse multimodale de la cartographie des dépots, par
IRM et scintigraphie planaire a été proposée. En effet, les AGuIX® possédent des groupements
DOTAGA qui chélatent du gadolinium, qui est un agent de contraste IRM. Ces groupements
chimiques n’étant pas tous occupés par des atomes de gadolinium, des études préliminaires en
collaboration avec les Hospices Civils de Lyon ont montré qu’il était possible de chélater un

radiotraceur utilisé en clinique, le chlorure d’indium 111 (**In).

Ainsi, cette étude a consisté a radiomarquer les AGuIX®avec de I'''In, en adaptant le protocole
lyonnais, puis a aérosoliser les nanoparticules dans le modele ex vivo a 'aide d’'un nébuliseur
pneumatique. Des acquisitions IRM et scintigraphiques ont été réalisées et les quantifications

des dépots d’aérosol ont été réalisées.

L’objectif de cette étude était de fournir des données précliniques robustes qui seraient le

support d’'une potentielle transition clinique de cette nouvelle utilisation des AGuIX®.
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Purpose: This study aims at determining lung distribution of gadolinium-based polysilox-
ane nanoparticles, AGuIX® (small rigid platform — SRP), as a potential theranostic approach
by the pulmonary route.

Methods: First, the aerodynamic size distribution and the aerosol output rate were thor-
oughly characterized. Then, a multimodal approach using magnetic resonance (MR) and
gamma-camera (GC) imaging allows to assess the deposition of the aerosolised nanoparticles
in the respiratory tract using isolated ventilated porcine lungs.

Results: The SRP has proven to be radiolabelled by radioisotope with a good yield. Crude
SRP or radiolabelled ones showed the same aerodynamic size distribution and output as
a conventional molecular tracer, as sodium fluoride. With MR and GC imaging approaches,
the nebulised dose represented about 50% of the initial dose of nanoparticles placed in the
nebuliser. Results expressed as proportions of the deposited aerosol showed approximately
a regional aerosol deposition of 50% of the deposited dose in the lungs and 50% in the upper
airways. Each techmique assessed a homogeneous pattern of deposited nanoparticles in
Lungs. MR observed a strong signal enhancement with the SRP, similar to the one obtained
with a commonly used MRI contrast agent, gadoterate meglumine.

Condusion: As a known theranostic approach by intravenous administration, SRP appeared
to be easily aerosolised with a conventional nebuliser. The present work proves that
pulmenary administration of SRP is feasible in a human-like model and allows multimodal
imaging with MR and GC imaging. This work presents the proof of concept of SRP
nebulisation and aims to generate preclimical data for the potential clinical transfer of SRP
for pulmonary delivery.

Keywords: acrosol, pulmonary delivery, ex vivo model, MRI, SPECT/CT, theranostic

Introduction

Since decades, nanoparticulate forms are developed to overcome the limitations of
drugs by decreasing their intrinsic toxicities and/or by improving their efficacy.
Therefore, many nanoparticles were preclinically tested and showed promising results
on various therapeutic areas with an unmet medical need such as oncology, orphan
diseases, infectiology, etc. However, almost all failed to be transposed in clinical trials
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due to an overestimated efficacy, an unfavourable toxicolo-
gical profile or difficulties concerning the scalability of the
manufacturing process.

Among the few nanoparticulate forms that have been
successfully translated to the clinics, the small rigid platform
AGUIX® nanoparticles (SRP, NH Theraguix®, Villeurbanne,
France) act as radiosensitizer and as MRI positive contrast
agent."™ These inorganic nanoparticles are composed of
a polysiloxane matrix grafted with DOTAGA moieties
mostly chelated by gadolinium, while a small fraction of
these moieties — about 2% — remain free to chelate radio-
active isotopes allowing multimodal imaging and, therefore,
theranostic approach.>°

SRP is currently implicated in two Phase II clinical
trials on brain metastases (NANO-RAD2, NCT03818386
and NANO-STEREO: NCT04094077) and one phase Ib
clinical trial on advanced cervical cancer (NANO-CCOL,
NCT03308604).

Although being developed for intravenous administra-
tion (IV), pulmonary administration using either intratra-
cheal instillation or nebulised aerosols 1s an approach that
has been previously evaluated in mice.'! Indeed, when
administered by the pulmonary route, these nanoparticles
can be used to generate specific contrast mechanisms in
the lungs.

For pulmonary delivery, the size range of SRP — around 5
nm - is not large enough to ensure retention in the deep lung.
Actually, most of them would be exhaled or deposited in the
upper airways. It is commonly stated that the most adapted
airborne particle sizes for lung targeting are between 2 and 5
um'?. Consequently, delivery of nanoparticles to the respira-
tory tract could be accomplished:

13719 (ie. gen-

(1) by nebulisation of nanosuspensions
erating airborne micron-size droplets containing
nanoparticles using a nebuliser)

(11) by aerosolisation of solid microparticles containing
nanoparticles*®** (e.g. the Trojan horse concept

based on the encapsulation of the nanocarriers

into airborne microparticles).

Doubtless, the simplest way to administrate these nano-
particles to the lungs 1s to nebulise them as a suspension.
In the present study, no pharmaceutical development was
needed to generate a proof of concept. However, such
development could be required to improve the stability
of the suspension or to increase the efficiency of the
nebulisation.

However, some challenges remain to be addressed to
choose the most adapted nebulisation system (e.g. air-jet vs
vibrating mesh technologies) according to the physicochem-
ical features of the nanosuspension (viscosity, surface ten-
sion, etc.). The main challenge is to generate an aerosol of
intact nanoparticles — no chemical or size changes — with
appropriate aerodynamic performance to reach a relevant
aerosol deposition in terms of dose and regional lung target-
ing. Indeed, the nebulisation technology could have a strong
impact on aerosol features: modification of airborne droplet
size, decreased aerosol output, enhanced nanoparticle aggre-
gation within droplets or modified nanoparticle shape. For
instance, many papers reported that jet nebulisation 1s gen-
erally more disruptive compared to vibrating-mesh nebulisa-
tion, for liposomes or polymeric nanoparticles.!*°
Nevertheless, due to their physicochemical properties the
SRP demonstrated a high stability,® being much less fragile
than liposomes or polymeric nanoparticles, which made
them promising candidates for jet nebulisation.

Within the framework of a potential clinical translation of
nebulised SRP to treat lung diseases, the main objective of
this work was to propose the proof of concept that SRP could
be suitable for inhalation in a human-like lung model thanks
to a conventional clinically used jet nebuliser. On the one
hand, nebulisation performances (in terms of aerodynamic
size, airborne nanoparticles output rate, etc.) were character-
ized in vitro using a cascade impactor according to the
European standard procedure (NF EN 13544-1) for aerosol
medical devices. On the other hand, quantitative and quali-
tative distribution of nebulised SRP were assessed in an ex
vivo respiratory model by a multimodal approach (MRT and
scintigraphic imaging). To determine if the SRP suspension
induces modifications of nebulisation performances or in the
regional aerosol deposition profile, comparison of molecular
tracers with SRP nanotracers, either crude or radiolabelled
with "'In, were performed. Reference nebulisation perfor-
mances were assessed with sodium fluoride (NaF) while
regional aerosol deposition was assessed with gamma cam-
era and magnetic resonance imaging with *™ technetium
diethylene triamie pentaacetic acid (9mTc-DTPA) or gado-
terate meglumine, respectively.

Materials and Methods
Ex vivo Respiratory Model for Preclinical

Aerosol Studies
The ex vivo respiratory model was composed of a human
replica of upper airways connected to porcine lungs. This
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original model was previously characterized and validated for
preclinical regional aerosol studies™ The Ear-Nose-Throat
(ENT) replica, including laryngeal structures, was recon-
structed from CT scans of a healthy adult subject and manu-
factured by 3D-printing technology. The scans were provided
by the University Hospital of Saint-Etienne. Before radiologi-
cal examination, patients received an explicit note informing
them that their data could be used for research. Afterwards,
a written and informed consent 1s given by patients. This use
of patients” data was performed under the supervision of the
Ethics Committee of Saint-Etienne hospital. This ENT replica
was assessed by endoscopy and CT scans and then validated
by a senior radiologist. It was previously used for nasal and
pulmonary assessment of aerosol deposition*=* Percine
respiratory tracts were kindly supplied by a slaughterhouse
(DespiViandes, La Talaudiére France) and passed all quality
controls requested by French regulation. Visual controls of
wounds and sutures were achieved, and a bronchoscopy was
performed to ensure the absence of significant obstruction of
proximal bronchi. Lungs were placed in a sealed enclosure and
ventilated using a depression generator (SuperDimension®,
Covidien, Dusseldorf, Germany). Mean depression inside the
enclosure was —9 kPa (=92 cmH,0). These relatively high
negative pressures were two time the expected values, accord-
ing to West.*® Lungs were not used for more than 8 hours. The
model was set in supine position with following breathing
pattern: 15 cycles per minutes, tidal volume about 500 mL
and dynamic compliance about 90 cmH,O/ml, as previcusly
described 2%*® A scheme of the model and complete descrip-
tion are provided in Supplementary Information.

Aerosol Medical Device

The chosen medical device was a PARI LC SPRINT
(PART GmbH, Starnberg, Germany) jet nebuliser, with
a corresponding compressor PARI TurboBOY® SX
(PARI GmbH, Stamnberg, Germany).

Unless otherwise specified, the reservoir of the nebuli-
ser was always filled with 3 mL of solution/suspension.
Nebulisation was conducted until complete atomisation of
the suspension.

Particle Aerodynamic Size Distribution

For all tracers (NaF, M DTPA and SRP), the assess-
ment of the mass median aerodynamic diameter (MMAD)
was performed in triplicate using a 12-stage DLPI cascade
impactor (Dekati Low Pressure Impactor, Dekati Ltd.,
Kangasala, Finland) operated at an airflow of 10 L.min.

The NaF was used as a molecular chemical tracer accord-
ing to European standard procedure on aerosol medical
devices (NF EN 13544-1). The NaF concentration in the
samples was assessed by conductimetry (PerfectlON™
combined with a SevenGo proTM F— electrode, Mettler
Toledo, France). Finally, the MMAD and the geometric
standard deviation (GSD) of the nebulised particles were
calculated®=>*,

#MT¢.DTPA was used as a molecular radiotracer. The
deposited fraction on each DLFI stages was collected on
an in-house impermeable plastic cover. The amount of
#9mTe DTPA was quantified using Packard Cobra IT auto-
gamma counting system (Perkin-Elmer, Waltham, MA,
USA). Then, the activity median aerodynamic diameter
(AMAD) and the geometric standard deviation (GSD) of
the nebulised particles were calculated.

Finally, the SRP was used as a nanotracer. The nebu-
liser was filled with 3 mL of SRP suspension (correspond-
ing to 900 pumol of SRP). After nebulisation, the deposited
fraction on each DLPI stages was collected using 1 mL of
deionised water. The amount of Gd was then quantified by
ICP-MS (Nexlon 2000, PerkinElmer, Wellesley, MA).
Samples for ICP-MS were placed in polytetrafluoroethy-
lene tube compatible with the microwave oven CEM Mars
5. Then, 10 mL of HNO3 69% was added. After cooling,
the samples were diluted in HNO3 1% to reach a sample
concentration of 1 g/L.. Finally, the MMAD and the geo-
metric standard deviation (GSD) of the nebulised particles
were calculated. Further information is provided in the
Supplementary Information.

Aerosol Output

The aerosol output delivered by the nebuliser (ie the emitted
aerosol fraction) was assessed according to the NF EN
13544-1 European standard using a residual gravimetric
method®* Briefly, the nebuliser was activated with 3 mL
of solution/suspension containing the studied tracers (NaF
and SRP), until atomisation. The nebuliser is connected to 2
absolute electrostatic filters: one inhalation filter which is
connected to a respiratory pump (PARI Compas II, PARI
GmbH, 500 mL tidal volume with sinusoidal pattern; 15
cycles/min; I/E of 1:1) and one expiratory filter placed after
a one-way valve. The mass of tracer was measured on the
filters before and after nebulisation. Results are presented as
a proportion of the tracer in the inhalable filter versus the
initial quantity of tracer introduced in the nebuliser.
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Regional Aerosol Deposition Assessed by

Gamma-Camera Imaging

Nebulised radionuclides used for scintigraphy imaging
were  “"Tc-DTPA as molecular radiotracer and
"indium chloride (*''In) chelated on the SRP as
a nanoparticulate radiotracer (*'In-SRP). The nebulisa-
tion was performed with 100 MBq/3 mL of **™Te-DTPA
and 60 MBg/3 mL of "''In-SRP suspension. The chelation
of "'Tn on SRP was performed following the protocol
developed by Morlieras et al*® and modified for the pur-
ification process. Briefly, the nanoparticles were sus-
pended in milliQ water at the concentration of 100 mg/
mL. Then, the SRP suspension was mixed with '**In (ratio
1:2). Citrate buffer (pH 5; 100mM) was added gs for
10 mL. The mixture was incubated at 50°C under stirring
for 15 minutes. Purification was achieved with Vivacon®
centrifuge filter 2kDA MWCO (Sartorius, Géottingen,
Germany). The complete process of the SRP radiolabel-
ling with ''Tn could be found in the Supplementary
Information. The nebuliser was connected to the ENT by
a mouthpiece, sealing was conducted to avoid any loss of
generated aerosol. To avoid exposure due to exhaled aero-
sol, an expiratory filter was positioned after a one-way
valve.

The gamma-camera imaging was realized as previously
described®**® 2D scintigraphies were conducted on three
respiratory tracts for each type of tracer with a variable
angle dual detector Single Photon Emission Computed
Tomography/Computed Tomography (SPECT-CT,
SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN). The initial radio-
active dose in the nebuliser was calculated from the dif-
ference of activity between the full and empty syringe.
After inhalation of the aerosol, each component of the
system was imaged with 3-min anterior/posterior exposi-
tion: nebuliser (with dead volume), expiratory filter, ENT
replica and respiratory tract. Further information is given
in Supplementary Information.

Regional Aerosol Deposition Assessed by
MRI

MRI contrast agents used were gadoterate meglumine
(Clariscan® G¢, GE Healthcare) as a molecular tracer and
SRP as nanoparticulate (NP) tracer. The chosen concentra-
tion of each tracer was equivalent to 300 mM of gadolinum.

The protocol allowing the imaging of nebulised SRP in
isolated porcine lungs previously  described
Acquisitions were performed with a 3 Tesla whole body

was

magnet (Vantage Galan 3T ZGO, Canon Medical Systems
Corporation, Japan) using a T;-weighted 3D UTE (Ultra short
Echo Time) MRI sequence. Detailed information about the
imaging protocol are available in the Supplementary
Information and in the paper from Crémillieux et al*°

Signal enhancement was defined as:

Smaemsol — Smbaselme
Smba:elznz

where SNRaerosor and SNRpaseline correspond to the signal-
to-noise ratio (SNR) measured after and before nebulisa-
tion of the tracer, respectively. Then, the T, value was
used to estimate the concentration, C (mM), of Gd*" ion in
the lungs as follows:>”

1( 1 1 )
n Tlpo:t Tlpre

where T1pre and Tl are the longitudinal relaxation times
before and after nebulisation of the tracer and r; is the

C=

longitudinal relaxivity induced by gadolinium ion. The mea-
surements of SNR values in the region of interest (ROI) and
the generation of maximum intensity of projection (MIP)
were performed using OsiriX (Geneva, Switzerland). The
computing of T, values was realized using open-source
SciLab software (ESI, Paris, France). Further information
is provided in the Supplementary Information.

Lastly, samples of lung parenchyma (two pieces of 1.5
g each per lobe for each tracer) were used to quantify
gadolinium concentration using ICP-MS3 (NexIon 2000,
PerkinElmer, Wellesley, MA, USA). Following sampling,
the pieces were placed in a PTFE tube compatible with the
microwave oven CEM Mars 5 in 10 mL of HNO3; 69%.
After cooling, the samples were diluted m HNO; 1% to
reach a concentration of tissue of 1 g/L.

Statistical Analyses
Statistical analyses were performed using GraphPad Prism
8 (GraphPad Software Inc., San Diego, CA, USA). For the
aerosol size and output determination, a one-way ANOVA
with Tukey’s post Aoc multiple comparison test was per-
formed. For the quantitative assessment of regional radio-
aerosol deposition in the ex vivo model, a two-way
ANOVA with Sidak’s post hoc multiple comparison test
was used. For MRI quantitative assessment, multiple
t-tests were used and p-values were adjusted with Holm-
Sidak’s method.

For all tests, significance was fixed at 5%. The data are
presented as mean value = standard deviation (SD).
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Results

Aerosol Features of the Tracers

Features of nebulised tracers are presented in Table 1. No
statistical difference was observed for the MMAD of the
aerosol or for the output, whatever tracer used. Indeed, the
aerosols containing *™Tc-DTPA or SRP tracers (3.40 =
0.15 um vs. 3.60 £ 0.05 um; p=0.1373) and the aerosols
containing the molecular tracers NaF or *™Tc-DTPA
(3.65 + 0.10 pm vs. 3.40 £ 0.15 pm; p=0.0668) presented
similar MMAD around 3.5 um.

Regional Aerosol Deposition Assessed by

Gamma-Camera Imaging

The regional aerosol deposition of both molecular and
nanoparticulate tracers were assessed by planar scintigra-
phies using gamma camera (n=3 for each tracer). Figure 1
shows planar scintigraphies obtained with *™Tc-DTPA
and "™ n-SRP. As seen, there is no qualitative difference
in term of aerosol deposition pattern, whatever the tracer
used. Indeed, these scintigraphies show a highly homoge-
neous lung deposition of aerosol. Quantification of the
deposited fractions within the ex vivo model was per-
formed. Results are presented in Table 2 as proportion +
standard deviation (SD) of the nominal dose of radioactiv-
ity (1e the imitial activity injected in the nebuliser tank).
According to the nebulised activity, for both tracers, there
is no significant difference (54 + 2% vs 52 + 3%;
p=0.9285). Besides, significant differences were noticed
between the deposited fractions: a higher exhaled fraction,
and a 2-fold lower ENT deposition (14 + 3% vs 22 + 1%,
p=0.0207) and lung deposition (9 £ 3% vs 21 + 6%,
»=0.0022) is observed for the nanoparticulate tracer com-
pared to the molecular tracer. However, despite this dis-
parate dose of tracers reaching the ENT or lung regions,
the regional aerosol deposition profile remains similar with
approximately 50% of the deposited fraction in the lungs
whatever the tracers (ENT region: 51 + 6% for ®™ Tc-
DTPA vs 62 + 12% for "'In-SRP; lung region; 49 + 6%
for ™ Te-DTPA vs 38 + 12% for '"In-SRP; p=0.2426).

Ex vivo Regional Deposition Assessed by
MRI

Signal enhancement in the lung after nebulisation is pre-
sented in Figure 2. Here, the lungs received two consecu-
tive nebulisation of 6 mL of SRP suspension for
a cumulative amount of Gd*" nebulised of 3.6 mmol (1.8
mmol of Gd**mebulisation).

A large increase of the image signal intensity can be
noticed from the two exemplary coronal images (excita-
tion flip angle of 25°) acquired before and after the neb-
ulisation of the nanoparticles. This signal intensity
increase 1s consistent with the lowering of T, values due
to the presence of gadolinium ion in the lungs. As seen
from the image, this SE was homogenous in the lungs,
including its most distal regions. Some anatomical infor-
mation accessible following the nebulisation of the aerosol
and the resulting increase in SNR and contrast are high-
lighted in this MRI image with a red arrow and a yellow
arrow pointing, respectively, a lung fissure separating two
lobes and the mosaic-like pattern of the secondary pul-
monary lobules enclosed by the hypo-intense interlobular
septum. In the absence of aerosol, these anatomical struc-
tures are not observable in the MRI images.

To preferentially visualize the airways, a 3D MIP was
applied to a 3D acquisition, shown in Figure 3. Up to eight
generations of awrways are visible from the trachea to the
bronchi of the secondary lobules with a diameter of a few
millimetres, close to the ultimate spatial resolution of the
image. As Figure 2, this image was obtained after two con-
secutive nebulisation of SRP suspension. Before nebulisation,
this level of anatomical detail was not present on the MRI
images.

Similar qualitative and quantitative results were observed
when nebulizing in the lung an aerosol of gadoterate meglu-
mine (Gd-DOTA) solution. For the same amount of nebulised
gadolinium (e 3.6 mmol), the signal enhancements obtained
with an excitation flip angle of 25° were equal to 171% and
208% for the SRP and the Gd-DOTA, respectively.

The concentrations of Gd** ion, derived from the mea-
sured longitudinal relaxation times T; after nebulisation,
were found equal to 1029 + 22 uM for SRP and 1957 +
179 uM for Gd-DOTA.

The amounts of gadolinium measured in the lung samples
with ICP-MS were 40 + 9.1 pg/g and 78.6 + 10.5 pg/g for the
SRP and Gd-DOTA, respectively. By approximating the tissue
density at 1 kg/L, these quantities correspond to a Gd** con-
centration of 0.25 mM and 0.5 mM in the tissue samples
following SRP and Gd-DOTA nebulisation, respectively.

Discussion

The regional aeroscl deposition was recorded by planar
scintigraphies for each radiotracer. The quantitative assess-
ment of deposited fractions was conducted for each compo-
nent of the ex vivo model. The results presented in Table 2
show that there was no significant difference in the nebulised
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Figure | Planar scintigraphic images of regional aerosol deposition in the ex vivo model. (A, B) images obtained with?™"T¢-DTPA molecular tracer, respectively anterior

and posterior views. (C, D) images obtained with L

region of the respiratory tracts.

activity of the aerosol, meaning that the nebulisation perfor-
mances are not changed when a nanoparticulate suspension
was used compared to a molecular tracer. These results are
perfectly in accordance with the similar output rate observed
in vitro for these two tracers (Table 1). However, the depos-
ited fractions showed discrepancies. Significant differences
were found between the two tracers, with 3-fold higher
exhaled fraction and 2-fold lower ENT and respiratory tract
fractions for the """ In-SRP by comparing with **™Tc-DTPA.
Nonetheless, the aerosol regional deposition profile remains
similar (with approximately 50% of the radioaerosol depos-
ited in the lung and the ENT region). Besides, as shown in
Figure 1, despite the lower deposition of "' In-SRP aerosol in

In-SRP nanoparticulate tracer, respectively anterior and posterior views. Hotspots correspond to wounded and sutured

the respiratory tract, the amount of radioaerosol is sufficient
to allow quantitative imaging. Moreover, the deposition pat-
tern of "'In-SRP is as homogeneous as the one obtained with
the molecular tracer.

As easily seen, the scintigraphic images on Figure 1
present hotspots. These hyperfixations of the radioaerosol
are due to the inevitable cuts present on the lungs. Despite
being thoroughly sutured, these wounds of the lung par-
enchyma created regions with decreased resistances of the
airflow and, thus, representing a preferred way for the
airflow. However, this particular point does not represent
an impairment to assess the homogeneity of the deposited
Overall, these

aerosol as previously discussed.*®
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Figure 2 (A) Coronal slice extracted from a 3D datasct obtained before nebulisation. (B) Coronal slice extracted from a 3D datasct obtained after nebulisation of 12 mL of
nanoparticle suspension (3.6 mmol of Gd**) in both lungs. The red arrow is pointing a lung fissure separating two lobes and the yellow arrow is pointing the secondary

pulmonary lobules (mosaic pattern) visible following the nebulisation of nanoparticles.

Figure 3 3D maximum intensity projection (MIP) image obtained after nebulisation
of 12 mL of nanoparticles suspension (3.6 mmol of Gdj'). Small bronchi, down to
the 8th generation of the respiratory tract could be visualized.

experiments  supported that it is feasible to usc
a conventional clinical nebuliser to aerosolise SRP suspen-
sion. Furthermore, the nebulisation performances are simi-
lar to a conventional molecular solution. Nevertheless,
discrepancies were observed in the nebulisation process
between the molecular and the nanoparticulate tracer.
These discrepancies could be explained by the differences

in the physicochemical propertics of the ncbulisation

media [or the molecular and nanoparticulate tracers.
Particularly, the meodification of the composition, and
thus, the viscosity could have a major impact on the
behaviour of acrosolised droplets over time. Further
experiments would be needed to thoroughly assess this
point.

MR images obtained after nebulisation of SRP and Gd-
DOTA aerosols showed a homogeneous and complete
enhancement of the pulmonary parenchyma indicating
that the aerosol penetrates deep into the lung to the level
of bronchioles whom diameter is smaller than the dimen-
sion of the voxel (1 mm?®). For the same amount of neb-
ulised gadolinium, a 2-fold higher concentration of Gd*~
ion is measured in the lungs for Gd-DO'TA than SRP. This
MRI-bascd result is coherent with ICP-MS: twice as much
gadolinium for Gd-DOTA. These results are consistent
with the scintigraphic measurements indicating that 21%
of the radioactive dose was deposited in the lungs with
9MTe.DTPA as compared to 9% of the radioactive dose
with the '"'In-SRP.

The difference observed between the Gd®™ concentra-
tion obtained using MRT (1 mM and 1.96 mM) and TCP-
MS (0.25 mM and 0.5 mM) after nebulisation of SRP and
(Gd-DOTA could be explained by the intrinsic difference in
the way each of these techniques measure gadolinium
concentration. The [CP-MS measurement provides an
average concentration in the tissue sample and does not
contain information on the distribution of the gadolinium
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Table 1 Aecrosol Characteristics After Nebulization for the
Nanoparticular Tracer (SRP) and the Molecular Tracers (NaF
and "™ Tc-DTPA): Mass Median Aerodynamic Diameter
(MMAD) and Geometric Standard Deviation (GSD) Calculated
Using DLPlI Results. The Aerosol Qutput is Expressed as
a Proportion of the Tracer Initially Introduced into the
Nebulizer Tank. N/A: Not Available

Tracer MMAD GsSD Aerosol Output
(um) *

NaF 3.65£0.10 2.55+0.05 | 265 + 3.0

ears 340 £ 015 2702 0.05 | N/A

DTPA

SRP 3.60 £ 0.05 235010 | 293 £ 1.0

within the sample. Contrarily, the MRI measurement is
sensitive to the heterogeneities in the distribution of gado-
linium, even at a sub-pixel level. In the case of the lungs,
the MRI signal intensity from Gd-free lung parenchyma
regions is very weak, close to the noise level, and has little
contribution to the overall MRI signal. As a result, the
MRI signal originates mainly from regions where gadoli-
nium is present and concentrated.

It 1s very likely that after deposition, the Gd-based
nanoparticles and molecular contrast agents remain in the
fluids that are lining the walls of the respiratory tract (from
the bronchi down to the alveoli) and that there is no
diffusion in the lung parenchyma. A simple calculation,
considering standard pulmonary physiological parameters,
allows to ensure the plausibility of this hypothesis. First,
one can estimate the total lung capacity at 5 L, ie 2.5 L per
lung. Assuming a lung tissue density of 0.35g/L, this is
translated into a lung tissue volume of 1.35 L per lung.

Based on the ICP-MS measurements, that gives 0.338
mmol and 0.675 mmol of Gd** deposited in one lung for
SRP and Gd-DOTA, respectively. These values represent
9% and 19% of the nominal dose of 3.6 mmol Gd*" for
SRP and Gd-DOTA, respectively, which are close to the
values obtained with the gamma-camera imaging and
therefore indicative of the relevance of the calculation.

The concentrations of Gd*" ions obtained by MRI are
four times higher than those obtained by ICP-MS. They
can be understood as the consequence of the distribution
of aerosols in one quarter only of the lung tissue volume.
Taking up our previous calculation, this volume would
equal to a lung tissue volume of 0.34 L. Assuming that
this compartment corresponds to the lining fluid in the
respiratory tract, spread over a total surface area of 70
m2 per lung, one end up with a fluid thickness of 5
micrometres. Here again, this number is compatible with
the non-physiological and ex vivo experimental conditions
of the study and the probable presence of excess fluids in
the airways.

In this study, two techniques were compared to pre-
cisely assess the regional deposition of aerosols in the
respiratory tract. On the one hand, gamma-camera imaging
is the gold standard method which allows a relatively easy
assessment of the deposition pattern with an accurate
semi-quantitative profile and potential metabolic following
of the tracer. However, this method has some limitations,
such as the spatial resolution and the follow-up of different
radionuclides at the same time. Moreover, gamma-camera
imaging exposes patients to ionizing radiation. Contrarily,
the MRI is an upcoming technique with important recent
improvements to image the lungs. This method has a very

Table 2 Deposited Fractions in Each Component of the ex vivo Respiratory Model, Data are Expressed as Mean % Standard Deviation
of the Nominal Dose of Radioactivity or of the Total Deposited Dose. Nebulized Activity Corresponds to the Proportion of Initial

Radioactivity That Was Effidently Nebulized

Nebulized Activity in % of the Nominal | Regional Acrosol Deposition Regional Acrosol Deposition Expressed in % of
Dose Expressed in % of the the Nominal Dose Initially Introduced into the
Deposited Dose Within the Nebulizer
Respiratory Tract (ENT and
Lung Regions)
Nebulized activity ENT Lung Exhaled ENT Lung
deposition deposition Fraction deposition deposition
?9"Te.DTPA 52+ 3% 51te% 49+ 6% 8+ 3% 2% 1% 21+ 6%
(molecular)
"'In-sRP 54 % 2% 62+ 12% 38+ 12% 26 * 4% 14 £ 3% 913%
(manoparticles)

Abbreviations: Exhaled, expiratory filter = one-way valve; Interface, mouthpiece + sealing plasticine; ENT, 3D-printed head replica; Respiratory tracts, porcine respiratory

tract + pump filter.
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good spatial resolution and is completely unharming for
patients. However, the quantification of the deposition
with MRI necessitates a contrast agent with known T,
relaxivity in the experimental conditions. Moreover, as
MRI is based on the detection of the water, imaging the
lungs, which exert a reduced tissue density, remains
a challenge.

To image the SRP deposition with MRI, Bianchi et al*®
used a dedicated lung MRI protocol in healthy mice. They
assessed the MRI signal variations in the lungs following the
intratracheal administration (IT). They showed that MRI
acquisitions can be used to quantitatively monitor the biodis-
tribution and the pharmacokinetics of the nanoparticles in the
lungs of freely breathing animals. The implementation of
pharmacokinetic models in lungs allowed them to identify
the elimination pathways and the elimination time constants
of the nanoparticles. Considering the favourable kinetics of
these nanoparticles in the lungs (residence time in the order
of 1 hour in the lung tissue) followed by an effective and
complete renal clearance, several anmimal models of lung
disease were then investigated. For instance, Tassali et al*®
investigated the application of lung MRI protocol combined
with the intratracheal administration of the SRP in
a bleomycin-induced fibrotic mouse model. The authors
reported an MRI signal enhancement of 120% in fibrotic
lesions as compared to 50% in healthy tissues and a two-
fold increase of contrast-to-noise ratio between fibrotic and
healthy tissue. They also assessed their clearance and
observed that elimination time constant was 54% higher in
fibrotic lesions. The authors concluded that this passive tar-
geting of fibrotic lesions might help to monitor the efficacy of
antifibrotic drugs and therapeutic molecules targeting this
disease. Similarly, these theranostic nanoparticles can be
delivered passively to lung tumours. Bianchi et al” reported
an original passive targeting of lung tumours in an orthotopic
mouse model of lung cancer. Indeed, nanoparticles are
retained in the tumour after administration through the air-
ways but could translocate to blood circulation when depos-
ited in healthy lungs. After the passage to blood circulation,
they can also target tumours via Enhanced Permeability and
Retention (EPR) effect. The authors evaluated two adminis-
tration routes for these nanoparticles, IV and IT administra-
tion and found that the IT route was more effective for
targeting and detecting the lung tumour. Moreover, following
intrapulmonary administration of these radio-sensitizing
nano-assemblies, the animals were exposed to radiotherapy
and a 45%-increase of the mean survival time was reported **

Despite these positive and promising preclinical
results, the translation from small animals to humans of
these diagnostic and therapeutic protocols using intrapul-
monary administered nanoparticles remains challenging
and requires further methodological validation steps on
both the imaging and the delivery aspects. Indeed, there
is an important gap between preclinical and clinical for
pulmonary delivery of nanoparticles. One of the major
pitfalls is the administration of the nanoparticles in the
tracheobronchial tree. In small animal models, IT admin-
istrations are mainly performed by direct instillation
through a specific needle placed in the trachea while the
aerosolization 1s performed with a syringe containing
a mixture of the nanoparticle suspension and air.''**°
However, this mode of administration was proved to gen-
erate an uneven pattern of deposition of the aerosol which
could generate impairment to human transposition.*!
Contrarily, inhalation of an aerosol generated by
a nebuliser resulted in a homogeneous deposition and,
thus, an easier extrapolation to human.** This difference
of deposition pattern between instillation and inhalation is

4345 and was also

well documented in nanotoxicology
found in mechanically ventilated patients."® Another
major pitfall in animal-human transposition is the impor-
tant difference in terms of the anatomy of the airways and
the respiratory physiology between rodent models and
human *"% This limitation could be partially overcome
by using bigger animal such as pigs or non-human pri-
mates however ethical restrictions are much stronger in
this case. Therefore, other models such as ex vivo respira-
tory models appear to be an interesting preclinical tool to
assess aerosol deposition in healthy and pathological-like
respiratory tracts.***% Composed a 3D-printed Ear-Nose-
Throat (ENT) replica connected to a porcine respiratory
tract (RT) in a sealed enclosure simulating passive ventila-
tion, these models proved to be an innovative way to
quantitatively assess aerosol deposition into the respiratory
tract.>>*! Hence, it could be easier to assess aerosol
deposition into the lungs and then to transpose it to human.

Considering the advantages and the limitations of each
technique, it appears that MRI could be an interesting
surrogate for gamma-camera imaging due to the absence
of ionizing radiation and, thus, allowing multiplication of
the acquisitions on the same patients. However, further
improvements in the quantification technique based on
MRI imaging need to be addressed. One of the major
drawbacks being the need for important preliminary char-
acterization of the contrast agent. Lastly, an interesting
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way of research could be the development of co-
assessment of aerosol deposition in the RT trough the
combination of gamma-camera imaging and MRIL
Therefore, TEP-MRI technique could be a promising tool
for such studies, especially as SRP - radiolabelled
with®®Gallium — has shown interesting properties for
PET/MRI*

Conclusion

Through this study, two main aims were hypothesized.
First, the feasibility to aerosolize nanoparticles with
a clinically used nebuliser with the same properties as
a molecular tracer. This was proved to be validated by
the measurement of the MMAD and the aerosol output,
which were statistically equivalent. Second, we speculated
that the two aerosols, molecular and nanoparticulate,
would have similar regional deposition pattern on an ex
vivo respiratory model. To confirm this point, we used
a multimodal approach by using scintigraphy and MRI
acquisition to qualitatively and quantitatively assess the
deposited aerosol in the model. With both techniques, we
observed a homogenous pattern of deposition with the
SRP aerosol, pattemn which is like the one obtained with
a molecular tracer. The quantitative assessment of the
deposition showed a 2-fold lower quantity of aerosol
deposited into the respiratory tract with the SRP aerosol
than the molecular tracer aerosol, for both imaging tech-
niques. Thus, the consistency of the generated results
seemed to validate our hypotheses.

Despite the limitations of the ex vivo model used to
assess the regional deposition pattern of the aerosol, we
proved that the aerosolization of a nanoparticulate suspen-
sion could be achieved with a clinical nebuliser. Therefore,
we hope that these promising preclinical findings could
facilitate the transfer of the aerosolized SRP to the clinic.
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Material and methods

Ex vivo respiratory model for preclinical aerosol studies

Respiratory tract
Depression
generator
Instrumentation
system
Sealed enclosure

Figure 1 - Schematic representation of the ex vivo model. ENT: Ear-Nose-Thoat replica.
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Figure 2 — Photographic image of the ex vivo model before the nebulization of SRP. 1: ENT. 2: Mouthpiece.
3: Expiratory filter. 4: One-way valve for exhalation. 5: Nebuliser. 6. Compressor. 7. Sealed enclosure. 8:
Porcine respiratory tract.

The ex vivo respiratory model was composed of a replica of human upper airways connected to ex
vivo porcine lungs. This original model was previously fully characterized and validated for
preclinical regional aerosol studies’2. The ENT replica of an adult, including laryngeal structures,
was reconstructed from CT scans of a healthy subject and made by 3D-printing technology. The
scans were provided by the University Hospital of Saint-Etienne. Before radiological examination,
patients received an explicit note informing them that their data could be used for research.
Afterwards, a written and informed consent is given by patients. This use of patients’ data was
performed under supervision of the Ethic Committee of Saint-Etienne hospital. This ENT replica
was assessed by endoscopy and CT scans and then validated by a senior radiologist. It was
previously used for nasal and pulmonary assessment of aerosol deposition'-. Porcine respiratory
tracts were kindly supplied by a slaughterhouse (DespiViandes, La Talaudiére France) and passed
all quality controls requested in French regulation. They were used within 24 hours or frozen at =20
°C. Visual controls of wounds and sutures were achieved, and a bronchoscopy was performed to
ensure the absence of significant obstruction of proximal bronchi. Lungs were placed in a sealed

enclosure and ventilated using a depression generator (SuperDimension®, Covidien, Dusseldorf,
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Germany). Mean depression inside the enclosure was -9 kPa (-92 cmH20). These relatively high
negative pressures were two time the expected values, according to West®. Ex vivo lungs were not
used during more than 8 hours. For all experiments, the model was set in supine position with
following breathing pattern: 15 cycles per min, with 1.33 s inspiratory time and 2.66 s expiratory
time leading to inspiratory/expiratory ratio of 1:2 inducing tidal volume about 500 mL and dynamic

compliance about 90 cmH2O/mL as previously described?®7.

Aerosol medical device

A nebuliser is a drug delivery device used to administer medication in the form of an aerosol inhaled
into the lungs. The chosen medical device was a PARI LC SPRINT (PARI GmbH, Starnberg,
Germany) jet nebuliser, with a corresponding compressor PARI TurboBOY® SX (PARI GmbH,
Starnberg, Germany).

Unless otherwise specified, the reservoir of the nebuliser was always filled with 3 mL of
solution/suspension before experiments. Nebulisation was conducted until complete atomization of

the suspension.

Particle aerodynamic size distribution

For all tracers (sodium fluoride [NaF], **mtechnetium diethylene triamine pentaacetic acid [*"mTc-
DTPA] and AGuIX®), the assessment of the mass median aerodynamic diameter (MMAD) was
performed in triplicate using a DLPI cascade impactor (Dekati Low Pressure Impactor). Operating
at an airflow of 10 L.min™", the DLPI allowed nebulised particles to be sorted into 12 aerodynamic
size groups (from 30 nm to 10 ym). The nebuliser was connected to the cascade impactor via a
metal United States Pharmacopeia (USP) like artificial throat (height 112 mm; width 42 mm; internal
diameter 19 mm).

The NaF was used as a molecular chemical tracer according to European standard procedure
focusing on aerosol medical devices (NF EN 13544-1). After the nebulisation process, the various
elements (USP throat and each stage of the DLPI) were rinsed with 5 mL of deionized water. The

NaF concentration of samples was assayed by electrochemical means (PerfectlON™ combined
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with a SevenGo pro™ F- electrode, Mettler Toledo, France). Finally, the MMAD and the geometric
standard deviation (GSD) of the nebulised particles were calculated®-"1,

99mTc-DTPA was used as a molecular radiotracer. The deposited fraction on each DLPI stages was
collected on an in-house impermeable plastic cover. This cover was then removed and the amount
of ¥mTc-DTPA quantified using Packard Cobra Il auto-gamma counting system (Perkin-Elmer,
Waltham, MA, USA). Finally, the activity median aerodynamic diameter (AMAD) and the geometric
standard deviation (GSD) of the nebulised particles were calculated.

Finally, the AGuIX® were used as a nanotracer. The nebuliser was filled with 3 mL of AGUIX®
suspension (300 pmol of Gd/mL in deionized water corresponding to 900 pmol of AGUIX®, or
47 175 ppm of Gd, initially introduced into the nebuliser tank). After nebulisation, the deposited
fraction on each DLPI stages was collected using 1 mL of deionized water. The amount of Gd was
then quantified by ICP-MS (Nexlon 2000, PerkinElmer, Wellesley, MA). Preparation of samples for
ICP-MS, was performed by placing samples in a polytetrafluoroethylene tube compatible with the
microwave oven CEM Mars 5. A total of 10 mL of HNO3 69% were added, and after cooling down
the samples were diluted in HNO; 1% to obtain a sample concentration of 1 g/L. Finally, the MMAD

and the geometric standard deviation (GSD) of the nebulised particles were calculated.

Aerosol output rate

The aerosol output delivered by the nebuliser (i.e. the emitted aerosol fraction) was assessed
according to the NF EN 13544-1 European standard using a residual gravimetric method®12. Briefly,
the nebuliser was activated with 3 mL of solution/suspension containing the studied tracers (NaF,
29mTc-DTPA and AGuUIX®), until atomization. The nebuliser is connected to 2 absolute electrostatic
filters: one inhalation filter which is connected to a respiratory pump (PARI Compas Il, PARI GmbH,
500 mL tidal volume with sinusoidal pattern; 15 cycles/min; I/E of 1:1) and one expiratory filter with
a one-way valve. The mass of the emitted aerosol fraction was measured on the filter before and
after nebulisation. Results are given as proportion of the given tracer in the inhalable filter versus

the initial quantity of tracer introduced in the nebuliser.
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110 Regional aerosol deposition assessed by gamma-camera
111 imaging

112 Nebulised radionuclides used for scintigraphy imaging were #*mTc-DTPA as molecular radiotracer
113  and "Mindium chloride ('"'In) chelated on the AGUIX® nanoparticles as a nanoparticular
114 radiotracer. The nebulisation was performed with 100 MBg/3 mL of #mTc-DTPA and 60 MBg/3 mL
115 of "In-AGuUIX® suspension. The chelation of "'In on AGUIX® was performed following the
116 protocol developed by Morlieras et al."*. The nanoparticles were suspended in milliQ water to reach
117 the concentration of 100 mg/mL, according to the manufacturer’s recommendation. Then, 200 pL
118  of AGUIX® suspension were placed in a scintillation vial with 400 pL of ""'In and citrate buffer (pH
119  5;100mM) gs for 10 mL. The mixture was put under magnetic stirring at 50°C for 15 minutes. Then
120  purification was achieved with Vivacon® centrifuge filter 2kDA MWCO (Sartorius, Géttingen,
121 Germany) at 14,000 g for 15 minutes. The nebuliser was connected to the ENT by a mouthpiece,
122  sealing was conducted to avoid any loss of generated aerosol. To avoid exposure due to exhaled
123  aerosol, an expiratory filter was positioned after a one-way valve.

124  The gamma-camera imaging was realized as previously described'®. 2D scintigraphies were
125  conducted on 3 respiratory tracts for each radionuclide with a variable angle dual detector Single
126 Photon Emission Computed Tomography/Computed Tomography (SPECT-CT, SYMBIA T2;
127  Siemens, Knoxville, TN). For the 111In-AGulX nanoparticles, the gamma camera was equipped
128  with a medium-energy parallel-hole collimator with '"'In photopeaks (172 and 245 keV) set for 20%
129  windows is used to acquire planar imaging with the following parameters: 256x256 matrix, 180 s
130  acquisition time per image. FOV = 53.3 x 38.7 cm, pixel 2.4x 2.4 mm. Spatial resolution at 10cm :
131 12.5 mm. For the #mtechnetium-DTPA, the gamma camera was equipped with a low-energy, high-
132 resolution collimator (FWHM 8.3 mm at 10 cm); tested weekly for uniformity (UFOV 533 mmx 387
133 mm, CFOV 400 mmx 290 mm).

134  The inhalation experiments needed to assess the initial radioactive dose in the nebuliser, which
135  was calculated from the difference of activity between the full and empty syringe with 3-min

136  anterior/posterior scintigraphic images. After inhalation of the aerosol, each component of the
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system was imaged with 3-min anterior/posterior exposition: nebuliser (with dead volume),
expiratory filter, ENT replica and respiratory tract. The count of each part was determined with
corrections for background radiation, radioactivity decay and tissue attenuation (correction factor
calculated for each component). Results were expressed in terms of the nominal dose of

radioactivity loaded in the nebuliser.

Regional aerosol deposition assessed by MRI

MRI contrast agents used were gadoterate meglumine (Clariscan® Gé, GE Healthcare) as a
molecular tracer and AGUIX® nanoparticles as nanoparticular (NP) tracer. The chosen
concentration of each tracer was 300 mM equivalent gadolinium.

For the MRI acquisitions, the protocol allowing the imaging of nebulised AGUIX® in isolated porcine
lungs was previously described”. The lungs within a specific non-magnetic sealed enclosure were
positioned inside a 3 Tesla whole body magnet (Vantage Galan 3T ZGO, Canon Medical Systems
Corporation, Japan). MR images were acquired using a T1-weighted 3D UTE (Ultra short Echo
Time) MRI sequence with the following acquisition parameters: TR=3.7 ms, TE=96 us, number of
radial trajectory=56064, 1 average, total acquisition time=3.5 min, FOV=50 cm, 1mm isotropic
resolution. Detailed information about the MR imaging protocol are available in the paper from
Crémillieux et al.”.

The signal enhancement (SE) was defined as:

SNRaerosol- SNRbaseline (1 )
SNRpaseline

where SNRaerosol @nd SNRuaseiine correspond to the signal-to-noise ratio (SNR) measured
respectively in the nebulised lung and in the gadolinium-free lung. SNRs were measured in regions
of interest (ROI) avoiding visible airways with typical surface area of 20 cm? The UTE acquisitions
acquired at four different flip angles were used for computing the longitudinal relaxation time T+7.
The T1 value was then used to estimate the concentration, C (mM), of Gd3* ion in the lungs as

follows:
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164  where T1pre and T1post are the longitudinal relaxation times with and without nebulisation of Gd-
165  based aerosol and r1 is the longitudinal relaxivity induced by the gadolinium ion and equal to 8.9
166  mM'.s' and 3.9 mM-'.s" per Gd* ion at 3T and room temperature for AGUIX® nanoparticle and
167  gadoterate meglumine (DOTA), respectively. The measurements of SNR values in region of
168 interest (ROI) and the generation of maximum intensity of projection (MIP) were performed using
169  OsiriX (Geneva, Switzerland). The computing of T1 values was realized using open-source ScilLab
170  software (ESI, Paris, France).

171 Two pieces (1.5 g each) per lobe of two lungs nebulised with NP-aerosol and DOTA-aerosol were
172  sampled from the lung parenchyma and used for the quantification of gadolinium concentration
173 using ICP-MS (Nexlon 2000, PerkinElmer, Wellesley, MA, USA). Following harvesting, the pieces
174  were placed immediately in a PTFE tube compatible with the microwave oven CEM Mars 5. Ten
175 millimetres of HNO3 69% were added, and after cooling down, the samples were diluted in HNO3

176 1% in order to obtain a concentration of tissue of 1 g/L.

177  Statistical analyses

178  Statistical analyses were performed using GraphPad Prism (GraphPad Software Inc., San Diego,
179  CA, USA). For the aerosol size and output determination, a one-way ANOVA with Tukey’s post-
180  hoc multiple comparison test was performed. For the quantitative assessment of regional
181 radioaerosol deposition in the ex vivo model, a two-way ANOVA with Sidak’s post-hoc multiple
182  comparison test was used. For MRI quantitative assessment, multiple t-tests were used with

183  statistical significance determined using the Holm-Sidak method.

184  Foralltests, significance was fixed at a 5% probability level. The data are presented as mean value

185  +standard deviation (SD).

4. Conclusions et perspectives

Cette étude a validé la faisabilité de la nébulisation des AGuIX® par une nébuliseur
pneumatique utilisé en clinique. Cependant, la régionalisation des dépdts d’aérosol de
nanoparticule montre une fraction pulmonaire deux fois plus faible que les dépdts d’un aérosol

composé des mémes agents d’'imagerie dans leur composante moléculaire.

Ainsi, 'aérosolisation des nanoparticules est réalisable a I'aide d’'un nébuliseur commun.
Toutefois, d’autres études précliniques sont nécessaires pour comprendre les phénomeénes
impliqués dans la modification de la fraction pulmonaire. En outre, des études avec un
nébuliseur a tamis vibrant, dont l'efficacité de nébulisation est plus importante, peuvent étre

envisagées pour compenser la « perte » de la fraction pulmonaire.
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Chapitre 7

Etude de la régionalisation des dépots pulmonaires

d’un aérosol émis par une cigarette électronique

1. Introduction

Depuis leur introduction sur le marché mondial, les cigarettes électroniques, aussi appelées e-
cigarettes, sont au centre d'une polémique concernant leur impact a court et long termes sur

la santé humaine.

Bien que leur apport en tant que dispositif de cessation de la consommation de tabac soit
reconnu, la grande variabilité des données précliniques et cliniques recueillies ne permet pas

de tirer de conclusions robustes et fiables.

Dans le but d’essayer d’outrepasser les limites inhérentes a I'étude préclinique de la
cartographie des dépots d’émissions de e-cigarette, cette étude s’est portée sur le
radiomarquage dun e-liquide par du 9m™Tc. Ensuite, la détermination du diametre
aérodynamique des émissions a été réalisée, afin de s’assurer de I'absence de modification des
propriétés aérodynamiques de ’aérosol par le marquage. Enfin, I’étude de la régionalisation
des dépodts d’aérosol dans le tractus respiratoire a été réalisée. Les données obtenues sont, a
notre connaissance, les seules données précliniques expérimentales disponibles actuellement.
En effet, de nombreuses études in silico ont été réalisées mais leurs conclusions sur la
cartographie des dépdts sont disparates du fait de ’'absence de consensus concernant les

méthode de détermination du diametre aérodynamique des aérosols émis par les e-cigarettes.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: Aim: There is a need to bridge the data gap concerning the regional deposition of electronic
ex vivo model nicotine delivery systems (ENDS) emissions in the airways. The present work aims to experi-
e-cigarette

mentally and precisely asses the aerosol regional deposition of ENDS emissions using an ex vivo
model of lungs as a complementary approach to a determinist computational model and as an
alternative to animal or human in vivo experiments.

Methods: The refill liquid of a recent tank generation ENDS was radiolabelled with sodium per-
technetate. Particle size distributions of the emissions — in mass and in radioactivity — were
determined using a cascade impaction technique. The aerosol regional deposition in the airways
was both calculated with a determinist computational model and experimentally assessed by
gamma-camera imaging on a controlled breathing ex vivo model mimicking intrapleural
depression thanks to generation of negative pressures in a sealed enclosure.

Results: The aerodynamic diameter of the ENDS emissions were 1.03 = 0.11 pm and 0.87 + 0.03
pm (mean + SD) in radioactivity and mass, respectively. The calculations led to a thoracic
deposition of 92.89 + 0.03% and 92.74 + 0.19% in mass and radioactivity, respectively. The
experimental data of thoracic deposition obtained by quantifying the deposited aerosol with
planar scintigraphy of the ex vivo model were 91 + 4%.

Conclusions: The radiolabelling of the refill liquid did not affect the particle size distribution and
allowed assessment of the aerosol regional deposition by two-dimensional gamma-camera im-
aging. When compared, no significant difference of the thoracic deposition between calculation
and experimental data could be found. Moreover, data seemed to be in good accordance with
previously published data. This work supports the conclusion that this preclinical respiratory
model could be used to assess regional deposition of aerosol generated by an ENDS.

aerosol deposition
aamma-camera imaging

1. Introduction

Electronic nicotine delivery systems (ENDS) — also called electronic cigarettes or e-cigarettes — are a user-driven aerosol technology,
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which was first patented in early 2000°s by Hon Lik (Grana et al., 2014), ENDS are a rapidly emerging and diversified product class
(Williams and Talbot, 2019). Basically, ENDS are battery-powered personal vaporizers. The physical principle shared by all ENDS is an
electrically powered heating element which vaporises a liquid solution. Thus, an aerosol is produced and available to be inhaled. The
refill liquid of an ENDS contains humectants (i.e. glycerol and propylene glycol) and optional ingredients in small quantities (nicotine,
water, ethanol, flavorings, etc.).

Claimed as a substitute for combustible cigarettes with a less harmful outcome, ENDS raised a controversy in the scientific and
medical community. Indeed, despite containing less carcinogenic constituents than conventional cigarettes (Flora et al., 2016; Fuoco,
Buonanno, Stabile, & Vigo, 2014; Palazzolo, 2013; Sood, Kesic, & Hernandez, 2018), health concerns are questioned due to the lack of
robust clinical evidence about long-term outcomes and especially about potential risks associated with ENDS use (Caldwell, Sumner, &
Crane, 2012; Flora et al,, 2016; Fuoco et al,, 2014; Kosmider et al., 2020; Olmedo et al., 2018; Palazzolo, 2013; Smith, Schneller,
O’Connor, & Goniewicz, 2019; Visser et al., 2019). The vaping industry has seen a huge business increase during the last decade,
representing billions of dollars worldwide and millions users (Palazzolo, 2013). This growing market is facing regulatory issues as
regulators struggle to catch up with the fast development of new ENDS (Fuoco et al., 2014; Palazzolo, 2013; Williams & Talbot, 2019).
Currently, most ENDS are regulated as general consumer products and not as medical devices. However, in some countries such as the
United Kingdom, some ENDS are licensed as a medical product for smoking cessation — as a class Ila medical device — according to
Directive 93/42/EC (MHRA, 2017; E-Voke 10 mg and 15 mg Electronic Inhaler, 2015).

Therefore, this area of research concentrated interests from the aerosol sciences community to bridge the data gap and reach a
consensus concerning some scientific issues as the particle size distribution of ENDS emissions and the aerosol regional deposition
(Fuoco et al.,, 2014; Palazzolo, 2013). Indeed, one of the main pitfalls of ENDS assessment is intrinsically related to the aerosol
generated. This aerosol is composed of a dynamic mixture of gas and solvent droplets (Ingebrethsen, Cole, & Alderman, 2012;
Kleinstreuer & Feng, 2013), mainly composed of a mixture of propylene glycol (PG) and vegetable glycerine (VG) acting as an airborne
carrier for nicotine (Glasser et al., 2017; Thornburg, 2017). Thus, the experimental assessment of the particle size distribution of ENDS
aerosol remains a challenge because of the high hygroscopicity and volatile nature of the particulate matter (Ingebrethsen etal., 2012;
Manigrasso, Buonanno, Fuoco, Stabile, & Avino, 2015; Manigrasso, Buonanno, Stabile, Morawska, & Avino, 2015; Manigrasso,
Buonanno, Fuoco, Stabile, & Avino, 2017; Mikheev, Brinkman, Granville, Gordon, & Clark, 2016; Oldham, Zhang, Rusyniak, Kane, &
Gardner, 2018; Son et al,, 2019; Sosnowski, Jablczynska, Odziomek, Schlage, & Kuczaj, 2018; Sosnowski & Kramek-Romanowska,
2016; Sundahl, Berg, & Svensson, 2017). These obstacles seriously complicate the use of sizing techniques requiring a high degree
of aerosol dilution, which are expected to induce a significant particle evaporation. This corresponds to a potential bias due to the
alteration of the particle size distribution compared to the one provided to the user. Additionally, the dynamic behaviour of the ENDS
aerosol is expected to occur after aerosol generation and after inhalation. Hence, particle size distribution and particle concentration
are expected to evolve due to condensational growth, particulate matter evaporation, coagulation and particle deposition. Lastly, the
assessment of the particle size distribution is also particularly tricky due to the number of existing ENDS devices and refill liquids,
whose composition modifies of the aerodynamic features (Ooi, Dutta, Kazipeta, & Chong, 2019; Pourchez et al., 2018; Zervas, Litsiouy,
Konstantopoulos, Poulopoulos, & Katsaounou, 2018; Zhao et al.,, 2018).

Determining the aerodynamic size of ENDS emissions has a strong importance because these data are mandatory to run the existing
semi-empirical and computational flow dynamic models estimating the aerosol regional deposition into the lungs (Kleinstreuer &
Feng, 2013; Thornburg, 2017). Another entry needed for these models is the puffing regimen, which is also a controversial subject in
research papers (Kleinstreuer & Feng, 2013; Son et al., 2019; Vansickel et al., 2018). Therefore, it remains difficult to use experimental
aerodynamic data to calculate — using well-known computational models — a precise exposure dose and lung regional deposition profile
to estimate with a high and robust confidence level the potential outcomes of ENDS use (Bertholon et al., 2013; Manigrasso, Buonanno,
Fuoco, et al., 2015; Palazzolo, 2013; Son et al., 2019; Sosnowski & Kramek-Romanowska, 2016; Sundahl et al., 2017; Zhang, Sumner,
& Chen, 2013).

As a complementary approach to semi-empirical and/or computational flow dynamics software, the aim of this work was to
experimentally and precisely assess the aerosol regional deposition of ENDS emissions. Thus, an ex vivo respiratory model composed of
an Ear-Nose-Throat (ENT) replica of healthy adult upper airways and a porcine respiratory tract, placed in a sealed enclosure, was used
(Perinel etal,, 2016, 2017). Passive ventilation was performed thanks to a depression generator, producing negative pressures in the
enclosure. First, we needed to radiolabel the refill liquids with a radionuclide. This radiolabelling was validated by determining the
aerodynamic size distribution of radiolabelled aerosols generated by a recent tank generation ENDS. Then, we assessed the aerosol
regional deposition on the ex vivo model by gamma-camera imaging. The reliability of the obtained data was evaluated by comparison
with the literature and by running the multiple path particle dosimetry (MPPD) model.

2. Material and methods
2.1. Materials

As previously described (Pourchez et al., 2018), the high-power ENDS used for this study was composed of a lithium-ion battery
iStick TC40W (2600 mAh, Eleaf, Shenzen, China), a GS Air 2 atomiser (Eleaf, Shenzen, China) and a GS Air pure cotton head wick
(0.75 &, kanthal heating wire, Eleaf, Shenzen, China). All components were purchased in a local specialised store. For all experiments,
the atomiser was filled with at least 2 g of refill liquid (approximately 2 mL), the power of the ENDS was set at 10 W and the airflow ring
was removed to prevent any “dry hit” (i.e. user puffing without sufficient amount of refill liquid in the wick, leading to overheat and
potential damages/degradations).

Page 201 sur 273



Y. Montigaud et al. Jowrnal of Aerosol Science 151 (2021) 105633

The refill liquid was prepared from 100-PG base and 100-VG base (Arémes et Liquides, Andrézieux-Bouthéon, France). Both bases
were purchased from a local supplier as commercial grade to be as close as possible to real-life use. The surfactant Tween® 80 was
purchased from Sigma-Aldrich (CAS 9005-65-6, Saint-Louis, MO, USA). Needed radioactivity of sodium pertechnetate (gngc) was
taken off from a Tekcis® generator (Curium, Paris, France) located in the Nuclear Medicine department of the Saint-Etienne hospital.
Absolute ethanol (EtOH) was purchased from VWR (Fontenay-sous-Bois, France).

2.2. Radiolabelling of ENDS refill liquid

The refill liquid was prepared from bulk components in the following mass proportions: 74% PG, 14% VG, 5% %*™Tc, 4% Tween®
80 and 3% EtOH.

Bulk components were weighed with precision scales (Adventurer Pro, OHAUS, Parsippany, USA) and homogenised thanks to a
stirring plate and magnetic bar in a 20 mL scintillation vial. First, PG, VG, Tween® 80 and EtOH were homogenised and kept under
constant stirring. Then, °*Tc was added in the radiopharmacy laboratory in the Nuclear Medicine department of the Saint-Etienne
University Hospital. The mixture was stirred for at least 10 min. Just before experiments, at least 2 g of radiolabelled refill liquid
were placed in the reservoir of the atomiser.

2.3. Puffing regimen

An in-house interface was previously developed to reproducibly introduce a puff that was well-controlled for duration and volume
(Bertrand et al., 2018; Pourchez etal., 2017; Prévot etal., 2017). The puffing regimen — called AFNOR regimen — was as follows: 55-mL
puff volume, 4 s puff duration, 30-s inter-puff interval, 25 puffs per series, 300-s inter-series interval as described in the AFNOR
standard XP D90-300-1.

3. Particle size determination

The methodology was previously described and validated (Bertrand et al., 2018; Pourchez et al., 2018, 2017; Prévaot et al., 2017).
The assessment of the aerodynamic size distribution was performed in triplicate using a DLPI cascade impactor (Dekati Low Pressure
Impactor, Dekati Ltd., Kangasala, Finland) operating at an airflow of 10 L/min. The DLPIallowed aerosolised particles to be sorted into
12 aerodynamic size groups (from 30 nm to 10 pm).

The aerosol generated by the e-cigarette was sampled and transferred to the DLPI through a metal United States Pharmacopeia
(USP) like artificial throat (height 112 mm; width 42 mm; internal diameter 19 mm) with a previously described in-house interface
(Pourchez et al,, 2017, 2018). The deposited fraction on each DLPIstage was collected on an impermeable plastic cover. This cover was
then removed and the amount of **™Tc quantified using Packard Cobra II auto-gamma counting system (Perkin-Elmer, Waltham, MA,
USA). Finally, the activity median aerodynamic diameter (AMAD) and the geometric standard deviation (GSD) of the aerosolised
particles were calculated, according to European Pharmacopeia 2.9.18. GSD is determined by the ratio of the provisional size at the
84th percentile of the distribution to the provisional size at the 16th percentile. Between each puff, the DPLI was turned off to reduce
potential evaporation of the collected particles. The mass median aerodynamic diameter (MMAD) and the subsequent GSD were
determined by gravimetric measurement of each stage. For these experiments, 25 puffs with AFNOR regimen were performed.

3.1. Calculation of aerosol deposition using computational model

Estimation of the deposition of ENDS emissions in the human airways was carried out using the Multiple Path Particle Dosimetry
software (MPPD v3.04, ARA, Arlington, VA, USA). Introduced parameters were obtained from the work of Son et al. (Son et al., 2019),
Some parameters such as puff volume, aerosol density, AMAD/MMAD and GSD were obtained from data generated in the present
study.

We used the Yeh & Schum symmetric airway morphometry with a functional residual capacity of 3300 mL and upper respiratory
tract volume of 50 mL. The density of the aerosol was set at 1.07086 g/mL, while the MMAD and GSD was obtained from experimental
data. Shape factor was set at 1. We used constant exposure scenario, allowing the supine position inhalation. Aerosol concentration was
setat 36181 g/m? according to experimental data of cascade impaction. Breathing frequency was set at 15 cycle/min with 500 mL of
tidal volume and an inspiratory fraction of 0.33 with oral breathing, according to the experimental settings.

3.2. Experimental assessment of regional aerosol deposition using an ex vivo respiratory model

To assess the regional deposition of the aerosol generated with an ENDS, the refill liquid was labelled with 400 MBq of sodium
pertechnetate. To assure enough deposition and, thus, a quantitative assessment of the deposited dose, 100 puffs were sampled —
according to the puffing regimen described above — to be inhaled by the ex vivo respiratory model. To ensure inhalation of ENDS
emissions, each puff was manually synchronized with a deep inspiration over 4s. The human-like model is composed of a 3D-printed
Ear-Nose-Throat (ENT) replica (female subject, 27 years old) connected to a sealed enclosure. The ENT presents a naso-buccal
breathing but for the purposes of this study, nasal orifices were occluded to ensure strict oral breathing. Within this enclosure, an
ex vivo porcine respiratory tract is passively ventilated thanks to a SuperDimension® depression generator (Covidien, Dusseldorf,
Germany), which applied negative pressure in the enclosure (mean depression -9 kPa). Respiratory parameters were previously
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described (Crémillieux et al., 2020; Montigaud, Perinel-Ragey et al., 2019): 15 cycles per min, with 1.33 s inspiratory time and 2.67 s
expiratory time leading to inspiratory/expiratory ratio of 1:2 inducing tidal volume about 500 mL and dynamic compliance about 90
emH»0/mL. All experiments with the ex vivo model were performed at isothermal laboratory temperature.

Detailed collection, preparation and storage protocols were extensively described in previously work of our group (Montigaud,
Georges, etal,, 2019; Perinel etal,, 2016, 2017). Briefly, all respiratory tracts, collected from a local slaughterhouse, passed all quality
controls according to French regulation. At slaughtering time, swine were 6 months old, with 44% of female and 56% of male from
three different species: large white, pietrain and landrace (with mainly large white). After removal of viscera, carcasses weighted 90 to
93 kg. Visual controls of wounds and sutures were achieved, and a bronchoscopy was performed to ensure the absence of significant
obstruction of proximal bronchi.

The gamma-camera imaging was performed as previously described (Montigaud, Perinel-Ragey et al., 2019; Perinel et al., 2016).
Briefly, two-dimension scintigraphies were conducted on 3 respiratory tracts with a variable angle dual detector Single Photon
Emission Computed Tomography/Computed Tomography (SPECT-CT, SYMBIA T2; Siemens, Knoxville, TN, USA). After inhalation of
the aerosol, each component of the system was imaged with 3-min anterior/posterior exposition: e-cigarette, expiratory filter, ENT
replica and respiratory tract. The count of each part was determined with corrections for background radiation, radioactivity decay
and tissue attenuation (correction factor calculated for each component). Results were expressed in terms of the total deposited dose of
radioactivity in the respiratory tract and the ENT or as proportion of inhaled dose, which corresponds to the sum of deposited aerosol in
the ENT, the respiratory tract and the exhaled filter. The central-to-peripheral ratio (C/P ratio) and its inverse, the penetration index
(PI), were calculated as previously described (Montigaud, Georges, et al., 2019; Newman et al,, 2012).

3.3. Statistical analysis
Statistical analyses were performed with GraphPad Prism 8 software. For the aerodynamic size distribution, a non-parametric

Kolmogorov-Smirnov test was used. For the comparison of the regional deposition experimentally obtained and estimated with the
MPPD software, a two-way ANOVA was used with a Tukey’s multiple comparison post-hoc test.
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Fig. 1. A: cumulative frequency of mass or radioactivity distribution (n  3). B: frequency of mass or radioactivity distribution. Data are presented

as mean =+ standard deviation (SD) of the total deposited fraction in the apparatus (n  3). MMAD: Mass Median Aerodynamic Diameter. AMAD:
Activity Median Aerodynamic Diameter.
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4. Results
4.1. Particle size distribution

The aerodynamic size distribution was used to determine the MMAD and the AMAD of the ENDS emissions. Fig. 1 presents the
distribution of the radiolabelled droplets thanks to a DLPI cascade impactor. As easily seen, there is a strong recovery of the 2 curves.
Table 1 presents the obtained AMAD and MMAD, with respective GSD. No significant difference between the two curves was observed
(p = 0.5696).

4.2. Aerosol regional deposition using an ex vivo respiratory model

The regional aerosol deposition was assessed with our innovative ex vivo respiratory model. One hundred puffs were used with the
AFNOR regimen. Fig. 2 presents the images obtained with planar scintigraphies. A homogenous deposition could be observed in the
respiratory tract, as also shown by Table S1. It is important to note that the hot-spots in Fig. 2 correspond to cuts in the respiratory tract
due to the sacrifice of the animal at the slaughterhouse. Therefore, it collected more aerosol due to the decreased resistance in these
areas. This point corresponds to an intrinsic artefact of the respiratory model that was extensively acknowledged in previously
published works but does not significantly modify the overall aerosol regional deposition within the model (Montigaud, Georges, et al,,
2019; Montigaud, Périnel-Ragey et al., 2019; Perinel et al., 2016, 2017).

When expressed as a percentage of the total aerosol deposited dose in the respiratory tract, the fraction in the lungs represents about
90% of the deposited dose, while the ENT collected 10% of the deposited dose (Table 2). The C/P ratio of the ex vivo model was 0.75 of
the deposited dose in the respiratory tract.

When expressed as a proportion of total inhaled dose (Table 3), the deposition pattern remained similar: most of the aerosol found
in the lungs (84% =+ 8), while the rest of the aerosol is partitioned between exhaled fraction (7% =+ 6) and deposited fraction in the
interface and upper airways (8% =+ 3).

4.3. Estimation of aerosol deposition using computational model

The estimation of the deposited doses in the respiratory tract was performed with the MPPD implemented with the AFNOR puffing
regimen and the AMAD or the MMAD of the emitted aerosol. The other parameters were taken from a published paper (Son et al,,
2019). Fig. 3 presents the different deposited fractions of the aerosol along the airways up to the pulmonary region. As presented, over
70% of the aerosol is exhaled, while the remaining aerosols is partitioned between the head, the tracheobronchial tree and the pul-
monary region. Fig. 3 presents the comparison of experimental and estimated data. We only considered the deposited doses in the ex
vivo model in this comparison. No significant difference could be found between the estimated deposition obtained with AMAD and
MMAD as entries, as well as for our experimental data (p > 0.9999; Table 2 and Fig. 3). Penetration of the aerosol was assessed by the
determination of the C/P ratio, which were 0.7495 + 0.0203 and 0.6942 + 0.0365 for the estimation based on the MMAD and the
AMAD, respectively, as expressed as a proportion of the total deposited dose in the respiratory tract (Table 3).

When the deposition pattern is expressed as proportion of the inhaled dose, as presented in Table 3, we could see that the exhaled
fraction is over 80% (85.24% =+ 0.72 and 82.86% =+ 1.79 for the estimation based on the MMAD and the AMAD, respectively). Lung
deposition is about 15% (13.71% + 0.67 and 15.90% =+ 1.64 for the estimation based on the MMAD and the AMAD, respectively). The
upper airway deposition is about 1% (1.05% =+ 0.06 and 1.25% =+ 0.15 for the estimation based on the MMAD and the AMAD,
respectively).

5. Discussion
5.1. Particle size distribution

To our knowledge, only one study was conducted on radiolabelled aerosol emitted with an ENDS (Holbrook, Zeman, Burke,
Jaspers, & Bennett, 2018). In this work, the aerosol is radiolabelled by a complex process with technetium solid particles incorporated
in the ENDS emissions. Despite being an ingenious way to radiolabel the aerosol, this method seems not to be suitable for extensive
studies. The method presented in this work seems to be easier as it only needs to introduce a radionuclide — pertechnetate ions
(*®™Tc0y) — in the refill liquid. With a MMAD of 0.87 £ 0.03 pm and an AMAD of 1.03 £ 0.11 pm, we considered that the two
aerodynamic sizes are equivalent. This assumption is supported by the absence of significant difference of the distributions obtained

Table 1

Aerodynamic size assessment of aerosols emitted with an ENDS. Data are presented as
mean + standard deviation (SD) of a triplicate. MMAD: Mass Median Aerodynamic
Diameter. AMAD: Activity Median Aerodynamic Diameter.

MMAD AMAD
Size (pm) 0.87 £ 0.03 1.03 £0.11
GSD 1.47 £ 0.05 1.53 £ 0.05
5
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Fig. 2. Planar scintigraphies of a respiratory tract after inhalation of 100 radiolabelled puffs ENDS emissions. A: anterior acquisition. B: posterior
acquisition. Hot spots correspond to cuts in the respiratory tract and, therefore, collected more aerosol due to the decreased resistance in these areas.

Table 2

Regional aerosol deposition expressed as mean + standard deviation (SD) of the percentage of total deposited aerosol for computational model with
AMAD and MMAD as inputs or for experimental results presented in this study. Extra-thoracic: ENT replica + mouth interface equivalent to head
deposition in the determinist computational model. Thoracic: respiratory tract equivalent to the sum of tracheobronchial and peripheral deposition in
the determinist computational model.

MPPD estimation from MMAD MPPD estimation from AMAD Experimental results (n = 3)
Extra-thoracic deposition 7.11% =+ 0.03 7.26% + 0.19 9% + 4
Thoracic deposition 92.89% =+ 0.03 92.74% + 0.19 91% + 4

Table 3

Homogeneity and penetration of the aerosol deposition expressed as mean =+ standard deviation (SD) of the percentage of total inhaled aerosol for
computational model with AMAD and MMAD as inputs or for experimental results presented in this study. Interface: in-house mouth interface. ENT:
human head replica. Lungs: tracheobronchial + pulmonary deposition. Exhaled: fraction collected on the respiratory filter or as the complementary to
one of the deposited fractions. C/P: central-to-peripheral ratio. PI: penetration index.

Deposited fraction of the aerosol expressed as Regionalisation of the deposition/penetration of the aerosol in the

propottion of the inhal ed dose (%) respiratory tract

Interface + ENT ~ Exhaled Lungs G/P ratio PI Left/right ratio
Experimental data 8+3 7+6 84+8 0.75(n=1) 133 (n=1) 1.00(n=1)
Estimation from MMAD 1.05 £ 0.06 85.24 £ 0.72 13.71 £ 0.67 0.7495 + 0.0203 (n = 3) 1.3348 + 0.0366 (n = 3) N/A
Estimation from AMAD 1.25 £ 0.15 82.86 = 1.79 15.90 £ 1.64 0.6942 + 0.0365 (n = 3) 1.4432 + 0.0759 (n = 3) N/A

with a cascade impactor (p = 0.5696). Therefore, one could assume that the radiolabelling was efficient and does not modify the
airborne properties of the ENDS emissions. These aerodynamic sizes are coherent with data found in literature, when cascade im-
pactors were used (Holbrook et al., 2018; Mulder et al., 2019; Oldham et al., 2018; Pourchez et al., 2018; Sundahl et al., 2017; Zhao
et al.,, 2018).

While the presented data are coherent with literature for cascade impactor measurements, they fall in the wide controversy
concerning the aerodynamic size determination and concerning the lack standardized methods for this assessment (Ingebrethsen et al.,
2012). Indeed, when particle count and light scattering methods are used, the aerodynamic size distribution appeared to be bimodal
with a mode composed of small nanoparticles between 10 and 100 nm and another of submicronic particles with a size 2-fold lower
than the MMAD and AMAD found in this study (Nordlund et al., 2017; Pratte, Cosandey, & Goujon-Ginglinger, 2016; Son et al., 2019).
However, due to the high concentration of droplets in the aerosol, these methods required to dilute the aerosol and, thus, it is
acknowledged that this particular point is a bias leading to an underestimation of the size of the droplets (Bertholon et al,, 2013;
Ingebrethsen et al., 2012). This is due to a dynamic evaporation process induced by the volatile and semi-volatile components of the
refill liquids (Caldwell et al., 2012; Glasser et al., 2017; Sosnowski & Odziomek, 2018).

Lastly, it is important to be noted that there is an important variability of ENDS technical features and refill liquids. The main point
of variation of the ENDS is due to the power generated by the battery and the coil, while the composition of the refill liquids would
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Fig. 3. MPPD estimation with MIMAD or AMAD as input and experimental results of the deposition of emission of the chosen ENDS. Data are
presented as mean + standard deviation (SD) of the percentage of total deposited aerosol. ET: extra-thoracic region (head and mouthpiece). TH:
thoracic region (tracheobronchial tree 4 peripheral lungs). MMAD: Mass Median Aerodynamic Diameter. AMAD: Activity Median Aero-
dynamic Diameter.

influence the dynamic behaviour of the e-cigarette aerosols (Floyd, Queimado, Wang, Regens, & Johnson, 2018; Mulder etal.,, 2019;
Olmedo et al,, 2018; Ooi et al., 2019).

5.2. Aerosol regional deposition of ENDS emissions: modelling vs. experimental

In this study, about 90% of the deposited dose was found to the thoracic regions (Table 2). Moreover, our estimation based on the
experimentally determined AMAD and MMAD led to similar modelled results, which were not significantly different from the
experimental data generated with the ex vivo model. This findings seems to be coherent with some modelled data of the literature,
where e-cigarette and conventional cigarette aerosol deposition are estimated to deposit up to 90% in the thoracic region (Son et al,,
2019; Sundahl et al., 2017). However, these findings seem to be similar when only expressed as proportion of the total deposited dose.
Moreover, comparison should be done cautiously, as the breathing pattern and the airway morphometry used to estimate the values
could be different, which would generate comparison biases.

Indeed, when the results are expressed as a proportion of the total inhaled dose (i.e. the sum of the radioactivity found in the
respiratory tract, the upper airways and in the exhaled filters). In this case the experimental data did not match with estimated values
obtained with the MPPD or the literature, where 70 to 90 % of the aerosol is found to be exhaled (Son et al., 2019; Sundahl et al., 2017).
In the present study, only 7% is found in the exhaled filter for experimental data, while over 80% of the aerosol is exhaled according to
the MPPD. (Table 3). These discrepancies between the experimental and estimated values seem to be problematic because it is hard to
determine, which model is similar to reality. However, while most of the estimation are agreeing on a high exhaled fraction, the study
from St. Helen et al. showed interesting “deposition data” on healthy volunteers. In their study, the retained dose of PG, VG and
nicotine as well as the exhaled dose of the same components were assessed. They found that the retained dose, equivalent to the
deposited dose, of the aerosol was about 93.8 & 14.4% for the nicotine, 84.4 + 26.4% for the VG and 91.7 + 15.9% for the PG (St.
Helen, Havel, Dempsey, Jacob, & Benowitz, 2016). Interestingly, these real-life data are in opposition with estimated data while they
appeared to be similar to the present experimental values. One could think that determinist computational model are not accurate
enough, due to some biases in the model itself.

However, further studies are needed to validate both the estimation by a determinist computational model, such as the MPPD, and
expedata obtained, such as St. Helen et al. or the present study, and to reconcile computational and experimental data. Particularly,
hygroscopic growth and condensation phenomena, as well as vapour-gas equilibrium and deposition mechanisms involved (James F.
Pankow, 2001; James F. Pankow, Tavakoli, Luo, & Isabelle, 2003), should be better understood to predict the outcomes of the exposure
to an aerosol emitted by ENDS.

It is interesting to note that, even if the regionalisation of the deposition is not accurate between experimental data, when expressed
as proportion of the inhaled dose, the penetration of the aerosol tend to be similar. Indeed, for the ex vivo model the C/P ratio was 0.75,
while it was between 0.70 and 0.75 for the estimation with the MPPD.

Therefore, despite being questionable to assess the exhaled dose, the ex vivo respiratory model appeared to be a potential tool of
interest to assess regional deposition and the penetration of aerosol emitted with an ENDS. Moreover, this model already proved to be
an interesting surrogate preclinical model to animal experiments by respecting the 3Rs concept and therefore being ethically less
restricted (National Center for Replacement, Reduction and Refinement of Animal Research, 2018; Perinel et al., 2016, 2017). Despite
the improvements that could be added to the model, such as an automated aerosol sample or the vertical position of the respiratory
tract. Indeed, the supine position of the ex vivo model is a known limit of the model that could lead to overestimate the deposited
fraction in the respiratory tract. However, we hope that this new tool would be a new step to assess the deposition of e-cigarette
aerosols and to help to produce strong and reliable scientific evidence concerning the outcomes of ENDS.
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6. Conclusion

Through this study, we aimed to assess the regional deposition of an aerosol generated with a high-power ENDS. First, we had to
radiolabel the refill liquid with pertechnetate sodium solution, which was achieved thanks to the use of a commonly used surfactant.
To validate this point, we studied the recovery of the MMAD and the AMAD using a DLPI cascade impactor. No significant difference
could be found between these two aerodynamic distributions. Then, we assessed the regional aerosol deposition with a preclinical ex
vivo respiratory model. Pulmonary deposition (91 + 4%) was coherent with data described in literature using semi-empirical/
computational fluid dynamics software (Sundahl et al., 2017; Zhang et al., 2013). Lastly, we compared the estimated deposition
available in published data with our experimental data and with estimated values obtained by running the MPPD software, which
appeared to be in the same range of commonly acknowledged values (Manigrasso, Buonanno, Fuoco, et al.,, 2015; Manigrasso, Buo-
nanno, Stabile, et al., 2015; Son et al., 2019; Sosnowski & Kramek-Romanowska, 2016; Sundahl et al,, 2017; Zhang et al., 2013).
Therefore, we supported that this preclinical model could be used to assess regional deposition of aerosol generated with an ENDS. We
hope that this work will allow the generation of strong evidences to fill the data gap concerning the outcomes of ENDS.
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3. Conclusions et perspectives

Cette étude a permis de montrer qu’il était possible de marquer, de maniere relativement aisée,
le liquide de e-cigarette avec un radioisotope couramment utilisé en imagerie scintigraphique.

En outre, ce marquage ne modifie pas le diameétre aérodynamique de ’aérosol émis.

L’étude de la régionalisation des dépots montrent une fraction déposée thoracique d’environ
90%, tandis que les dépots extrathoraciques représentent 10% de la dose déposée. Ces résultats

sont compatibles avec les données estimées a ’aide des modélisations mathématiques in silico.

Bien que des études complémentaires précliniques et cliniques soient nécessaires pour valider
la portée de cette preuve de concept. L'utilisation du modele ex vivo a permis de fournir des
résultats fiables et robustes, en accord avec les modélisations mathématiques couramment
admises. En outre, I'utilisation du modele ex vivo dans ce type d’étude permet d’outrepasser
les facteurs confondants inhérents a la détermination du diametre aérodynamique de
émissions générées par les e-cigarettes, qui sont dépendantes des propriétés physico-
chimiques de 'aérosol (volatilités des solvants utilisés, comportement dynamique de 1’aérosol,
hygroscopie des gouttelettes aérosolisées, proportion relative des différents composants du
liquide), de la e-cigarette (type de dispositif, composition de la méche et de la résistance,

puissance utilisée) et des modes de consommation des usagers.
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Partie 5

Amélioration de la pertinence scientifique des

modeéles ex vivo : vers un modéle perfusé-ventilé

1. Introduction

La transformation du modéele ex vivo ventilé en un modele perfusé-ventilé est une discussion
de long cours au sein de I’équipe. En effet, bien qu'un modele ventilé soit un apport pertinent
aux études de dépot d’aérosol, les apports d'un modele qui serait également perfusé
permettrait, non seulement, des études de dépot mais aussi des études d’absorption par voie
pulmonaire. Cela permettrait, in fine, de développer une plateforme PK-PD, un nouvel outil
d’intérét majeur dans le criblage et le développement de nouveaux DM ou de 'utilisation de

PA en aérosolthérapie, pour des administrations locale ou systémiques.

Toutefois, les contraintes logistiques apportées par cette évolution du modele sont drastiques.
En effet, dans ce cas précis, il serait impossible d’utiliser des poumons obtenus aupres
d’abattoirs, car ceux-ci ne seraient plus viables. Aussi, d’autres solutions ont-elles été trouvées.
Toujours dans une démarche 3R, notre équipe collabore avec d’autres équipes universitaires
utilisant des porcs pour de 'expérimentation animale. Lors de la mise a mort des animaux,

nous prélevons les poumons de 'animal.

2. Données préliminaires

Actuellement, apres s’étre formée, notre équipe a eu la possibilité de réaliser une premieére

expérience de faisabilité du modeéle perfusé.

Le prélevement du tractus respiratoire porcin a été réalisé grace a la visio-assistance d’'un
chirurgien thoracique spécialisé dans les greffes pulmonaires. Lors de 'ouverture du thorax,
un soluté de conservation est injecté laver le territoire vasculaire pulmonaire et éviter une
éventuelle formation d’embole. Puis, les poumons sont sortis de la cage thoracique et placés

dans un container de transport a 4°C et transportés jusqu’a nos laboratoires.
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Le tractus est, ensuite, placé sur un circuit de circulation extra-corporelle et le soluté de
conservation est remplacé par un soluté de perfusion. Un monitorage des pressions minutieux

est réalisé pour prévenir toute formation d’cedéme aigu du poumon (OAP) lors de la perfusion.

Au cours de cet essai, la ventilation en pression positive du tractus respiratoire a été réalisée

selon un protocole proche du modeéle ex vivo en ventilation mécanique invasive.

3. Conclusions et perspectives

La réalisation de cet essai de faisabilité nous a permis d’adapter le protocole expérimental qui
avait préalablement mis en place. Finalement, nous avons pu perfuser le tractus respiratoire
pendant 2 heures sans déclenchement d’OAP, ni modification flagrante des parametres

ventilatoires.

Ala suite de ce premier essai fructueux, des questionnements sur la viabilité de la paroi alvéolo-
capillaire subsiste. La réalisation d’autres essais impliquant I’évaluation de la perméabilité
capillaire par clairance d’'un aérosol de 99mTc-DTPA servira de preuve de concept pour le

développement et la validation de ce modele perfusé-ventilé.

Cette nouvelle étape dans I'amélioration du modele ex vivo devrait permettre de proposer un
modele plus pertinent et biomimétique, nous seulement orienté pour le développement de
nouveaux DM mais aussi pour de potentiels essais sur 'administration par voie inhalée de PA

a visée systémique.
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Partie 6

Conclusions

Conclusions générales

Le développement et la validation expérimentale de modeles ex vivo pathologiques au cours
de ces travaux de thése ont suivi un cahier des charges stricts, afin de permettre la génération
de données robustes et fiables sur la cartographie des dépots d’aérosol dans le tractus
respiratoire. Les différents résultats présentés et publiés dans différentes revues démontrent

la viabilité de ces modéles.

D’autre part, les applications de ce modele dans divers champs cliniques et précliniques sont
concluantes. En effet, nous avons pu, grace a ces modeles, étudier la régionalisation des dépots
d’aérosols divers (émissions de e-cigarette, aérosols de nanoparticules théranostiques,
recherche de la position optimale d'un nébuliseur dans un circuit ventilation pour la ventilation

mécanique) et réaliser des essais de prototypes de bronchoscope pour un industriel.

Ainsi, ces travaux, reposent sur une démarche multidisciplinaire et collaborative, ont permis
de répondre a des questions diverses. Apres plusieurs années de développement et de
valorisation, les modeéles ex vivo ventilés semblent attiser la curiosité des industriels de
laérosolthérapie. En effet, les modeles semblent étre un outil pertinent, complémentaire des

différents modeles précliniques existants.

Enfin, ces travaux de thése s’achevent sur un constat simple mais qui ne doit pas étre oublié :
ces différents modeles ex vivo ne sont pas des alternatives a la recherche clinique et ne visent
pas a supplanter les autres modeles précliniques existants. En effet, ces modeles permettent
de répondre a des limites inhérentes aux autres modeéles mais étant donné leurs limites
propres, ils ne peuvent se prévaloir de répondre a toutes les questions précliniques et encore

moins a toutes les interrogations cliniques.

Ainsi, il convient de garder a I'esprit que I’extrapolation des résultats obtenus avec les modéles
précliniques vers I’étre humain, entre autres les modéles ex vivo, doit toujours étre faite avec
circonspection et prudence. Toutefois, bien que les modeles précliniques ne soient qu'une

représentation simplifiée de I'étre humain leur objectif est d’avoir une similarité suffisante, en
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fonction de l'objectif recherché, pour permette l'obtention des données préliminaires

indispensables a la mise en place d’études in vivo humaines.

Perspectives

Les modeles ex vivo nécessitent un processus d’amélioration continue, pour accroitre le
biomimétisme et la pertinence clinique, tout en respectant le cahier des charges initial,
notamment en termes de cotit de fonctionne et facilité d’utilisation du modele. Ceci a été réalisé
a plusieurs reprises au cours des trois années écoulées, notamment par la création de deux
nouvelles enceintes instrumentés, I'investissement dans un systéme d’acquisition Biopac®), la
production de 2 nouvelles répliques anatomiques des VAS humaines ou la réalisation des

nébulisations en position proclive a 30° dans certaines études.

Cependant, les possibilités d’amélioration restent importantes. En effet, le modele est,
actuellement, en conditions d’isotempérature et d’isohumidité avec l'air ambiant. Le
développement d’'une humidification et d’'un réchauffement de I'air inspiré, entre les VAS et la
partie proximale des VAI, permettrait d’accroitre la pertinence des modeles. De méme,
permettre aux modeles de pouvoir passer de la position de décubitus dorsal a une position
proclive a différents angles d’inclinaison (30°, 60° et 90°). Enfin, les modeles ex vivo,
exception faite du modele pédiatrique de BPD, ne présentent pas de diaphragme, ni de cage
thoracique. Lors de la verticalisation, les bases pulmonaires reposent sur la coupole
diaphragmatique, ce qui est a I'origine d’'une modification locale de la ventilation. L’absence de
cage thoracique pose le probleme du volume pulmonaire maximal en fin d’inspiration, qui
dépend de la mécanique respiratoire dans les modeles ex vivo, alors qu’in vivo la cage

thoracique vient limiter ’expansion des poumons.

Ces différents points sont autant de perspectives d’amélioration des modeéles ex vivo, afin

d’accroitre leur pertinence dans I’étude de régionalisation des dépots d’aérosols.

Concernant les perspectives scientifiques des modeles, les applications potentielles sont vastes
et s’étendent de la formation des internes en médecine a I’endoscopie bronchique a I’étude de
I’exposition a des aérosols toxiques en passant par différentes applications en aérosolthérapie,
telles que 'administration inhalée d’antibiotiques dans les infections des voies respiratoires
par aérosolisation de bactéries dans le tractus respiratoire comme cela a précédemment été

réalisé avec des légionelles.
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Conclusions personnelles

Ces trois années de thése représentent un long cheminement professionnel et personnel, car
elles parachevent mes études de pharmacie. Grace aux encouragements, aux conseils et a la
confiance de I’équipe d’encadrant qui m’ont suivi, j’ai pu, dans une environnement de grande
autonomie, prendre ce projet de these a bras le corps et le transformer selon mes envies et les

résultats que nous obtenions.

J’ai eu la chance d’étre traité par mes colléges, non comme un apprenti-chercheur, mais
comme un égal dont le point de vue, certes moins expérimenté, n’en était pas mois intéressant.
Ainsi, au cours de ces travaux, j'ai non seulement intégré un projet plus grand que mon
« simple projet de thése » mais aussi une équipe scientifique et une entité de recherche. J’ai pu
entrapercevoir la gestion de projets scientifiques dans sa globalité, non a I’échelle de quelques
mois, mais a ’échelle de plusieurs années, dans la facon de construire et d’orienter les
différents projets selon une ligne directrice. En outre, l'intégration au sein dune équipe
multidisciplinaire a été une expérience forte en enseignements, qui m’ont permis de prendre

du recul quant a mes connaissances.

Je ressors de ces trois années, certes fatigué par le rythme effréné que je leur ai donné, mais

heureux et fier d’avoir pu réaliser cette aventure.

Sur le plan professionnel, alors que j’étais plein de certitudes sur une carriere dans I'industrie
pharmaceutique a l'entrée en these, je suis maintenant plus circonspect sur ce projet
professionnel. Occupant actuellement un poste de post-doctorat au sein de I'équipe de Génie
Pharmaceutique du LAGEPP (Laboratoire d’Automatisation, de Génie des Procédés et de
Génie Pharmaceutique) de I'Université Claude Bernard Lyon 1, je souhaite dorénavant intégrer
la recherche académique. Des zones d’ombres planent encore sur ce nouveau projet
professionnel quant a une orientation enseignement-recherche ou recherche pure. Les

prochains mois sauront répondre a ces interrogations.
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