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INTRODUCTION GENERALE

Le suivi « continu, personnalisé et automatique » est devenu un enjeu majeur et un objectif
ambitieux pour les technologies de la santé. Elle répond aux besoins :

- des patients qui souhaitent étre rassurés et bénéficier d'une surveillance continue dans
le cas de maladies ou de retour d’hospitalisation,

- des professionnels de santé, pour optimiser les diagnostics, les traitements, les suivis et
interventions,

- des familles qui géographiquement dispersées, souhaitent étre tenues au courant sur

I’état de santé de leurs proches.

Cette surveillance peut prendre la forme d’une simple observation du comportement du
patient, consignée dans une base de données accessible par le corps médical et d’autres
personnes accréditées, ou d'une observation et suivi plus lourds en milieu clinique ou
hospitalier. Cette option, appliquée au cas des personnes agées, est un objectif de I'équipe
S4M (Smart Sensing and SystemS Monitoring) au LAAS-CNRS. Depuis de longues
années : plusieurs projets ont été consacrés a la surveillance a domicile ou en institutions
par le déploiement d’infrastructures composées entre autre de capteurs de mouvement, les
patients pouvant étre équipés de modules (accélérometres embarqués par exemple) pour
quantifier leurs niveaux d’activités et leurs déplacements [1][2][3][4]. C’est un ensemble
de travaux qui arrivent aujourd’hui en phase d’exploitation industrielle puisque plusieurs
entreprises en reprennent les principes (Telegrafik, SeniorAdom, Senioralerte, Pervaya...)
ou sont évalués par une approche technico-clinique tels que les projets Respect et Fragil’IT
[5]. Dans le projet Fragil’IT, c’est un ensemble : surveillance a domicile, collecte et
traitement des données, dossier médical..., que I’on tente d’intégrer dans les procédures de

soins : diagnostic, prescriptions et suivis de 1’évolution de 1’état de santé.

Sur ces bases, nos motivations fondamentales dans ce travail sont d’aller jusqu’aux
premiers soins (premiére intervention), c’est-a-dire jusqu’a 1’utilisation d’actionneurs
télécommandés pour mettre en ceuvre automatiquement une prescription médicamenteuse
prédéfinie. Cette option répond évidemment a une exigence de santé lorsque le patient a
besoin de soins réguliers (diabétiques) ou d’une intervention vitale immédiate (accidents
cardio-vasculaires) ; elle est aussi une exigence des praticiens de santé qui sont ici assurés
de la prise médicamenteuse et qui peuvent ainsi optimiser leurs traitements.

Mon sujet de thése s’inscrit dans cette logique technologique, a savoir, la conception d’un

patch transdermique intelligent pour le monitoring et I’aide a la prise de médicament. Il
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s’agit de franchir un pas de plus vers les actionneurs embarqués et a terme d'explorer les
avantages et difficultés de les mettre en ceuvre dans un téléréseau de soins.

Le LAAS-CNRS a déja par le passé exploré cette thématique : en 1995, C. Rossi [6]
concevait un patch transdermique « pyrotechnique » pour I'application de drogues
antidouleurs ; le principe d’actionnement pyrotechnique a par la suite été retenu pour la
création de dispositif d’injection sans aiguille par la société Crossject [7]. Ces premiers
travaux ont conduit a la conception de dispositifs originaux, notamment par la mise en
ceuvre de la pyrotechnie. La pyrotechnie ne permettant pas de proposer facilement des
dispositifs multi-utilisation, notre idée a été d’explorer une autre voie technologique a
savoir la ionophorése pour en confirmer ’intérét, d’en évaluer les limites opérationnelles,
pour atteindre un modele de patch intégré communicant et autonome.

Pour rendre compte de nos travaux, nous avons divisé le manuscrit en quatre parties :

- Le premier chapitre présente les besoins médicaux liés au vieillissement de la
population, et les technologies développées pour le monitoring et le suivi de 1’état de santé
des patients. Il présente également notre motivation a travers ce travail de thése de
concevoir un systeme transdermique pour delivrer automatiqguement et de maniere
contr6lée un produit actif. Compte tenu des limitations de la diffusion passive en raison de
la barriere de la peau, un état de ’art est dressé puis une comparaison est €tablie entre
différents modes d’amélioration pour la pénétration transdermique.

- Le deuxiéme chapitre traite de la caractérisation de la diffusion ionophorétique a
travers une expérimentation in vitro basée sur la cellule de Franz. L’idée est de valider et
quantifier ’effet de I'ionophorése sur la diffusion transdermique ainsi que de démontrer la
possibilité de controlée 1’administration d’une dose de médicaments en fonction de la
stimulation électrique appliquée.

- Un troisieme chapitre est consacré a la modélisation numérique du transport
ionophorétique a travers une membrane biologique. La structure hétérogéne de la peau et
les mécanismes de l'ionophorese sont modélisés et les résultats de simulation sont
comparés a I’expérimentation in vitro. A partir de ce modele, la simulation d’une structure
planaire, avec différentes géométries et stimulations électriques, permet d’optimiser la
diffusion transdermique de produit.

- Le quatrieme et dernier chapitre présente un premier prototype du dispositif
dispensateur de médicament. Il décrit les différentes fonctions qu’intégre le systeme ; la
possibilité de contrdle de la dose administrée, la réutilisation du dispositif a travers un
actionneur embarquée et un réservoir, et la possibilité d’intégration a une architecture plus
large de type BodyLan pour améliorer la surveillance.
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1. BESOINS LIES AU VIEILLISSEMENT DES POPULATIONS

Le vieillissement de la population s’accroit depuis quelques décennies dans tous les pays
du monde selon un rapport de ’ONU en 2017 [8]. Globalement, I’allongement de vie des
personnes de plus de 60 ans connait une augmentation plus rapide que toutes les autres
tranches d’ages. Selon le méme rapport, le nombre de personnes agées de + 60 ans est
estimé a 962 millions en 2017, cela représente 13 % de la population mondiale, avec une
augmentation de 3 % par an. L’Europe se classe en premier avec 25 % de personnes agées
de + 60 ans. Ces derniers devraient passer de 962 millions a 1,4 milliard en 2030 et & 2,1
milliards en 2050.

Dans le méme temps, I’espérance de vie est en augmentation constante depuis plusieurs
annees. Cela est essentiellement di aux avancées et au progrés de la médecine et a
I’amélioration de la qualité de vie. En France, en 2017, I’espérance de vie des femmes est
de 85,4 ans et celle des hommes est de 79,3 ans selon I’INSEE (Figure 1).

Femmes
Hommes

en années
88

86

B4

82
80
78
. /
74 1 1 1 1

72

70

1994 1996 1998 2000 2002 2004 2006 2008 2010 2012 2014 20162017
FIGURE 1 : ESPERANCE DE VIE A LA NAISSANCE SELON LE SEXE EN 2017 [9]

Cependant, vivre plus longtemps ne signifie pas une espérance de vie en bonne santé.
L'espérance de vie en bonne santé c'est a dire sans incapacité (EVSI) est définie comme
étant les années vécues sans dépendance ou limitation d’activités, elle est estimée a 64,2 et
63,4 ans respectivement pour les femmes et les hommes en 2014 [10]. Le risque de
certaines maladies comme Alzheimer, les cancers et les maladies chroniques et
neurodégéneératives croit en fonction de 1’age. Une évolution des technologies et des
pratiques sanitaires est donc nécessaire pour mieux accompagner les personnes agées dans
tous les secteurs d’activité: soins et surveillances a domicile, aménagements des
transports, surveillance de 1’alimentation, surveillance de 1’état de santé pour les personnes
fragiles[11].

La «dependance », ou la perte d’autonomie comme préférent 1’appeler certains
spécialistes, se définit par référence aux besoins d’aides et assistances dans
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I’accomplissement des actes essentiels de la vie pour les personnes d’age avancé. On
utilise plus souvent le terme « handicap » lorsqu’il s’agit de personnes plus jeunes. Les
questions soulevées par le traitement de ces situations définissent un centre d’intérét
essentiel dans les politiques publiques, sociales et sanitaires : en France et dans le monde.

En France en 2015 une loi sur 1’adaptation de la société au vieillissement (ASV) a été

adoptée. Cette loi met en place plusieurs améliorations dans la prise en charge de la

dépendance. Elle comporte 3 volets: le premier concerne la prévention de la perte

d’autonomie, cela passe par la promotion d’une bonne hygiéne de vie pour les patients et

par la formation adaptée pour le corps médical avec 1’accent mis sur le repérage rapide des

maladies neurodégénératives. Le deuxiéme volet concerne les aspects socio-économiques

et un encouragement au monde industriel (Silver économie) a imaginer de nouvelles

technologies, = de nouveaux outils dans [’Habitat, le

Transport, les Centres de soins... Le troisieme volet

concerne I’accompagnement et le maintien a domicile : la 60%

plupart, en effet, des personnes agées affirment vouloir

vieillir a domicile méme en cas de maladie ou de , _
Plus de 60% des personnes dépendantes vivent

dépendance et vivre jusqu’au bout de leur vie entourées de  avjourd hui a domicile.

leur proches [12]. Pour cela, elles ont besoin U

d’accompagnement et d’assistance adaptés a leur situation mais également de rester

actives physiquement et socialement : garder des liens sociaux retardent considérablement

la perte d’autonomie ; 1’isolement est un facteur aggravant des troubles de santé et de la

dépendance (dépression, manque d’intérét).

Les dépenses liées & la dépendance se situent entre 41 et 45 milliards d’euros par an
comprenant 1’hébergement, le soin et 1’aide informelle. Ce colt se

répercute sur les finances publiques, sur les retraites et le pouvoir d’achat 0/0
des francais. Certains départements ont connu une baisse de la prise en

charge par la solidarité nationale (43% en 2002 a 28,5 % en 2010). Par s francais estiment

que la dépendance liée

conséquent, le reste a charge pour les familles s’alourdit, essenticllement @ vellissement les

concerne personnellement
car ils pensent un jour

pour les classes moyennes du fait qu’ils ne bénéficient pas d’aides ey e coniones
(Enquéte auprés des Frangais sur

sociales ni d’allégements fiscaux [13] la dépendance, Crédoc mai 2011)

Les instituts d’accueil ne peuvent répondre aux besoins grandissants des patients pour des
structures médicales spécialisées, et en méme temps, la construction de nouveaux centres
est un modele économique qui n’est plus viable. Il est donc devenu nécessaire de réfléchir
et élaborer de nouvelles stratégies pour suppléer et compléter les modes d’assistances
traditionnels. Le maintien a domicile est une voie a considérer aujourd’hui car nécessaire
mais également plébiscitée par la population quand c'est possible mais il doit étre
accompagné et adapté. La gérontechnologie, est une discipline consacrée a 1’étude du
vieillissement et ses conséquences sur plusieurs dimensions ; biologique, technologique,
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économique et sociétale. Une des préoccupations des gerontologues, appuyés par les
pouvoirs publiques et par I’Europe, est le maintien des personnes dépendantes ou fragiles
a leur domicile, en se munissant des nouvelles technologies et des objets connectés entre
autres, pour assurer la sécurité, le suivi, I’accessibilité et la communication avec un
minimum d’intervention humaine. Le retour & domicile, aprés une hospitalisation par
exemple, peut nécessiter une organisation spéciale tirant profit des nouvelles technologies
permettant notamment un suivi médical et social a distance. L'utilisation des
gérontechnologies est une solution tout a fait intéressante car elle implique les personnes
elles mémes et les praticiens gérontologues ou geériatres.

2. TECHNOLOGIES EN DEVELOPPEMENT POUR LA
SURVEILLANCE DES PATIENTS A DOMICILE

De maniére générale, le suivi d’une personne est réalisé soit par une instrumentation de
son lieu d’habitation « Maison connectée » ou « Maison intelligente », soit par une
instrumentation sur I’homme ou souvent en associant les deux. La premiere catégorie
consiste a equiper la maison du patient de capteurs et de caméras pour détecter par
exemple sa présence ou non dans une chambre, cela peut étre des capteurs sur le lit pour
estimer la durée et la qualité du sommeil ou l'activité. Le LAAS-CNRS a une expertise de
longues années de travail sur les batiments intelligents, notamment avec le batiment
ADREAM au sein du laboratoire ou la plateforme Maison Intelligente de Blagnac. La
Figure 2 présente un exemple de maison intelligente qui intégre des capteurs de
mouvement, un capteur d’ouverture de porte et un bouton d’urgence pour signaler un
malaise. Une supervision a distance s’effectue par une équipe spécialisée qui vérifie qu’il
s’agit bien d’une vraie alerte avant de contacter les urgences.

)) Détecteur de mouvement (actif)
b
,)) Détecteur de mouvement (inactif)

@® souton d’urgence

FIGURE 2 : MAISON INTELLIGENTE, MODIFIEE A PARTIR DE [14]
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La deuxieme solution consiste en des systémes intelligents portés par I’homme permettant
le ‘monitoring’ ou la surveillance en continu. Ce genre de dispositifs a connu
dernierement une grande évolution grace aux avancées dans le domaine de la
miniaturisation des capteurs et des microsystemes autonomes et embarqués a faible
consommation conjugué a 1’essor des moyens de communication récents a I’instar du
Bluetooth Low Energy, Zigbee... Plusieurs travaux de synthese ont recensé de nombreuses
applications dans le domaine de la santé et du sport [15]. La collecte et I’intégration des
signaux vitaux et autres données comme la géolocalisation et la vitesse de marche,
accessible a partir d’un dispositif portable comme les téléphones et les montres
connectées, est la premiere vague d’une nouvelle génération de systémes de santé
connectés. Cette technologie promet d’avoir un impact considérable sur les générations
futures.

Plusieurs dispositifs sont déja commercialisés tel que SecuraPatch [16], HealthPatch
[17], ZIO Patch [18] et SensiumVitals [19] qui surveillent entre autres le rythme
cardiaque et respiratoire, la marche, la température du corps etc. Le marché francais
innove également a travers divers dispositifs et startups dans le domaine de la e-santé, big
data santé et de la télémédecine .... On peut citer Withings-Nokia [20], Vivago [21] et
Watchie GPS [22].

Généralement, un systeme de monitoring classique comporte 4 parties comme présenté sur
la Figure 3. La premiére consiste a déployer un réseau de capteurs sur I’homme, Body-Lan
(ou un seul capteur) et de réaliser des mesures embarquées. La deuxiéme partie est
I’interface entre 1’utilisateur et le patient, ’information brute issue du capteur remonte
instantanément a 1’utilisateur pour lire les données et éventuellement, agir en conséquence.
Ensuite, ces données sont envoyees vers un serveur « Cloud » pour étre stockées, filtrées
et analysées afin de faciliter I’interprétation et prendre la bonne décision. Un élément
primordial opére a ce niveau, il s’agit de l’apprentissage des habitudes du patient ;
connaitre sa vitesse de marche habituelle, son lieu de présence sur une période de temps...
et d’autres données qui permettent d’adapter le dispositif au patient et de déceler tout écart
qui, pour la plupart des cas, est synonyme d’anomalie. La derniere partie concerne la
remontée des données vers le médecin, la famille ou les urgences pour décider d’une
éventuelle intervention.
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FIGURE 3 : EXEMPLE D’UN SYSTEME DE MONITORING CLASSIQUE [23]

Le systeme de monitoring décrit ci-dessus a pour but de récupérer, de traiter et de stocker
les données issues des capteurs et d'aider a la décision pour une intervention potentielle.
Ces systemes peuvent étre concus sous forme de patchs électroniques, de systémes
implantables ou encore de pilules a ingérer.

L’ambition de notre programme de travail est d’établir une preuve de concept via le
prototypage d’un systéme embarqué dispensateur de produits actifs, sous forme d’un patch
transdermique, capable d’administrer de fagon précise et contrblée une dose
médicamenteuse selon le besoin du patient et la prescription du praticien clinique. En se
référant aux informations recueillies (mesures et historique des prises), I’administration
peut étre déclenchée automatiquement apres activation d'une donnée d’un capteur porté ou
bien par le patient lui-méme ou le médecin via un ordinateur ou une tablette.

La Figure 4 présente les principales fonctions du systeme propose. Il s’inscrit dans le
domaine des « Smart Drug Delivery Systems ». Cette approche originale se base sur
I’intégration de capteurs, d’actionneurs, de systemes de communication et d’une partie qui
forme I’intelligence de traitement du systéme dans le but d’adapter et d’individualiser la
délivrance du médicament au patient.

/ . Communication
Batterie

Intelligence du

Capteurs systeme Réservoir
MEMS

Contréle de
diffusion

| b——

Electrode - Electrode +

Actionneur

FIGURE 4 : LES FONCTIONS PRINCIPALES DU SYSTEME PROPOSE
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Tout systeme innovant, que ce soit pour la mesure de signaux physiologiques ou pour
I'actionnement, présente des challenges pour lesquels des choix de conception doivent étre
marement réfléchis pour les surmonter. Les spécificités majeures de notre systeme sont les
suivantes :

- Un systéeme réutilisable : contrairement au patch jetable «one shot», le
systeme doit intégrer une électronique adaptée et un actionneur commandé relié a
un réservoir permettant d’utiliser le patch plusieurs jours.

- Un systeme non-invasif : Le port du systeme ne doit en aucun cas géner le
patient ou lui conférer un sentiment de malaise ou d’irritation. Un choix est donc
fait sur la méthode d’administration des médicaments, sur la taille et le poids du
patch. Ce critére est primordial pour améliorer 1’acceptation du patient, un verrou

pour la plupart des dispositifs portés par I’homme.

- Un systeme communicant : Le systeme communique avec le monde extérieur
(tablette ou téléphone) pour recevoir et/ou envoyer des données via des
technologies offrant une communication rapide, une trés faible consommation
énergétique et la possibilité d'un suivi détaillé des donnees envoyées et recues.

- Un systeme autonome : Le systeme proposé doit présenter une autonomie
énergétique suffisante pour accomplir les tiches d’émissions et de réceptions des
données, activer 1’actionneur, assurer le conditionnement et le traitement des
signaux, et cela pendant toute la durée de vie du patch (1 semaine).

L’originalité de notre travail porte sur :

e Le prototypage d’un systeme réutilisable et controlable pour administrer un
produit thérapeutique ou cosmétique.

e La proposition de lois de commande pour délivrer une dose précise d’un principe
actif (la lidocaine a été retenue pour nos travaux).

e La modélisation et la simulation du transport ionophorétique a travers une
membrane biologique hétérogene.

3. TECHNIQUES DE DIFFUSION TRANSDERMIQUE

3.1. Les patchs transdermiques

Les patchs ou timbres transdermiques, sont des dispositifs qui servent a administrer une
dose de médicaments, pour un effet local ou systémique, a travers la peau. Leur
développement a vu le jour au début des années 70 et le premier patch, approuve par le
FDA «Food And Drug Administration » en 1979, traitait le mal du transport [24]. Ils
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integrent des membranes spéciales pour avoir un débit contrélé pendant une période
donnée. 1l existe deux types de patchs (Figure 5) : (1) Les systémes & réservoir, composés
d’une couche de support, un revétement pour une protection externe impermeable a la
substance active, d'une couche de protection a enlever avant 1’application du patch, d'un
compartiment réservoir contenant le médicament et d’'une membrane perméable qui régule
la diffusion a travers la peau. (2) Les systémes dits matriciels, composés des mémes
couches supérieures et inférieures que le premier type, mais aussi de medicaments dissous
et dispersés dans un polymere. La diffusion dans ce type de patchs est controlée
essentiellement par les propriétés physico-chimiques des médicaments.

Patch transdermique: réservoir

— Couche de support

[ | Adhésif

Réservoir de
médicaments

.. SR Couche de protection

Patch transdermique: médicament sur adhésif

- Couche de support

Médicaments
sur adhésif

| Adhésif

S, " Couche de protection

FIGURE 5 : TYPES DE PATCHS TRANSDERMIQUES

L’administration de médicaments par voie transdermique se voit comme une alternative
intéressante et prometteuse par rapport a la voie orale, surtout pour les personnes agées. Il
arrive que les patients oublient de prendre leurs médicaments, surtout s’il y a plusieurs
comprimés a prendre par jour. Se rajoute a cela un parametre important qui est la
biodisponibilité du médicament, ce parametre décrit le pourcentage de médicaments qui,
apres administration orale, atteint la circulation générale ; les médicaments subissent une
dégradation par le systeme digestif essentiellement, et donc suivant le principe actif, seule
une faible fraction atteint 1’organe ciblé [25]. Bien d’autres avantages a 1’utilisation de
cette voie sont reconnus [26], une liste non exhaustive est présentée ci-dessous :

e Evitement de I’effet du premier passage hépatique, pulmonaire et gastrique ;

e Administration controlée sur une période prolongée de temps en évitant d’atteindre
des niveaux toxiques (Figure 6) ;

e Réduction des effets indésirables systémiques ;

e Augmentation de I’observance du patient ;

e Alternative en cas d’impossibilit¢ d’administrer par la voie orale (nausée ou

inconscience).
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FIGURE 6 : PROFIL TYPIQUE DE LA LIBERATION DE MEDICAMENTS POUR UNE ADMINISTRATION ORALE (---)
ET TRANSDERMIQUE (—) [27]

Le marché global des systéemes transdermiques de délivrance de médicaments « TDDS »
connait une expansion fulgurante grdce a leurs multiples avantages menant a plus
d’investissements et plus d’emplois générés. Les Etats-Unis d’Amérique détiennent le plus
grand marché dans le domaine de la biopharmaceutiqgue et du développement
biotechnologique suivis par I’Europe puis 1’Asie. Le marché mondial des TDDS était de 3
milliards de dollars en 2010, 25 milliards en 2013 et il atteindra 40 milliards en 2018 [28]
[29].

Parmi les branches du TDDS considérées comme prometteuses, on retrouve :
e Les systemes transdermiques intelligents ;
e Les nanoparticules comme porteurs de principes actifs.

Malgré le grand nombre d’études menées sur plusieurs nouvelles molécules a administrer
et sur de nouvelles formulations, le nombre de molécules autorisées par la FDA (Food and
Drug Administration) pour une diffusion transdermique jusqu’a ce jour est de 17, le
Tableau 1 présente quelques-unes de ces molécules avec leurs intéréts thérapeutiques.

Année Principe actif Indication
1979 Scopolamine Nausée et mal de transport
1984 Clonidine Hypertension
1986 Estradiol Ménopause
1990 Fentanyl Douleur chronique
1991 Nicotine Addiction a la cigarette
1993 Testosterone Déficience de Testostérone
1995 Lidocaine/Tetracaine Anesthésie locale
2006 Fentanyl HCI Douleur post-opeératoire
2007 Rotigotine Maladie de Parkinson
2007 Rivastigmine Démence

TABLEAU 1:LISTE NON EXHAUSTIVE DE MOLECULES ACCEPTEES PAR LA FDA [30]
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3.2. Structure de la peau

La peau est I’organe le plus large du corps humain avec en moyenne pres de 2 m? de
surface et 10 % de la masse totale d’un adulte. A la fois souple et résistante, elle est
capable de résister aux attaques constantes des agents du milieu externe, que ce soient des
radiations UV, des allergénes ou des microorganismes. Elle permet la régulation de la
température et de la pression artérielle, en plus d’assurer la fonction sensorielle grace aux

terminaisons nerveuses ce qui permet le contact avec I’environnement externe.
La peau est composée de trois couches comme présenté sur la Figure 7.

L’épiderme : il comporte une région importante, appelée la couche cornée « Stratum
Corneum »; il s’agit de la couche extérieure de I’épiderme avec une épaisseur
approximative de 10 a 25 pum. La couche cornée se compose de 15 a 25 couches de
cellules hexagonales, aplaties et empilées noyées dans une matrice de lipides
intercellulaires. Ces cellules sont riches en kératine, une molécule résistante, qui confére a
la couche cornée sa résistance et s’oppose a l’entrée de la majorité des substances

I’organisme [31].

Le derme : d’une épaisseur d’environ 1,1 mm, le derme est la couche mediane, il est
constitué¢ de fibroblastes et de fibres de collagene et d’¢lastine noyés dans un gel visqueux.
Les fibres de collagéne constituent 70 % des protéines du derme et lui conférent une
propriété élastique. Il contient un vaste réseau vasculaire qui garantit a la peau une
nutrition, une réparation et un échange thermique.

L’hypoderme : appelé aussi tissu sous cutané, c’est la couche la plus profonde de la peau
avec une épaisseur d’environ 1,2 mm, un tissu plutdt élastique qui a un rdle d’isolant
thermique et d’absorbeur de vibrations. Une sorte de coussin de protection qui sépare la
peau des systéemes nerveux et vasculaires.

Pore

Papille
du derme

Epiderme

Muscle
horripilateur

Glande sébacée

Graisse sous-cutanée
i Muscle

sudoripare

Artére
Veine

FIGURE 7 : STRUCTURE DE LA PEAU HUMAINE [32]
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Les molécules au contact de la surface de la peau se voient confronter a I’obstacle de la
couche cornée. L’analyse approfondie de cette couche montre qu’elle est partiellement
hydratée, elle contient environ 20 % d’eau, majoritairement dans les régions
intercellulaires, et 20 % de lipides, ceci explique la possibilité du passage et de la diffusion
de substances liposolubles et hydrosolubles. Il existe deux chemins potentiels pour une
substance au contact de la peau d’atteindre le derme: la voie intercellulaire et
transcellulaire, comme présenté sur la Figure 8.

Médicaments
Intercellulaire Trg\scellulaire
% .: .§ ..o.
z Couche
‘E 3 cornée
O ICDCIDEDCIHCD 3 ICOC DG
OO OO OO OO éOOO Epiderme
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capilary networl Derme
1 l l Tissues
—_— — subdermiques

FIGURE 8 : ROUTE DE PENETRATION DES MOLECULES A TRAVERS LA PEAU, MODIFIE A PARTIR DE [33]

Par la voie intercellulaire, les molécules passent a travers les espaces entre les cellules.
Méme si le chemin est plus long et tortueux, cette voie est la plus rapide pour les
molécules. La composition de bicouches lipidiques favorise les molécules lipophiles et
hydrophiles. La voie transcellulaire est la voie la plus directe, donc la plus courte mais
aussi la plus résistante au passage des molécules. Ces dernieres passent littéralement a
travers les cellules de la couche cornée (kératinocytes a 90 %). Cette voie comporte aussi
les conduits naturels comme les pores et les poils qui viennent favoriser le passage des
substances.

Bien que le transport soit assuré par les deux passages, la voie intercellulaire est celle qui
contribue le plus car la plupart des molécules est plus soluble dans un environnement
lipidique des bicouches que dans un environnement protéinique (kératinocytes).

3.3. La diffusion transdermique

La diffusion est un processus cinétique passif qui détermine le mouvement de molécules
sous I’effet d’un gradient de concentration ; d’une région de concentration élevée vers une
région moins concentrée. La diffusion du médicament se fait alors de la surface de la peau
vers les couches profondes jusqu’a ce que les concentrations soient a 1’équilibre. La
diffusion en régime permanent est décrite par la premiére loi de Fick :
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dx

EQUATION 1: 1ERE LOI DE FICK

Cette équation décrit le taux de transfert (flux J) d’une substance par unité de surface A de
la membrane, qui est proportionnel au coefficient de diffusion du milieu et au gradient de

concentration mesurée a travers une membrane (‘Z—C .
X

D’autres éléments sur le transport des molécules vont étre abordés dans le chapitre I1ll. A
ce stade, il est important de rappeler la relation entre la température, les caractéristiques de
la molécule et de la membrane avec le coefficient de diffusion, cette relation est décrite
par 1’équation de Stokes-Einstein [34].

_RT
67N,y A

EQUATION 2: DE STOKES-EINSTEIN

J : Flux de diffusion e NO: Nombre d’Avogadro
D : Coefficient de diffusion des médicaments
dC/dx : Gradient de concentration sur une distance x

e VA 0657.M® (avec M: la masse molaire de la
molécule)

R : Constante de gaz n ) ) )
. : Viscosité de la solution

T : Température absolue

Le processus de diffusion est influencé par plusieurs facteurs qui peuvent étre groupés en
deux parties : des facteurs qui jouent sur I’efficacité de la barriére cutanée et des facteurs
qui jouent sur le comportement des molécules vis-a-vis de cette barriére.

La premiére catégorie est liée au patient ; 1’épaisseur de la couche cornée et le nombre de
follicules font partie des parametres qui changent la diffusion d’une personne a une autre.
En effet, la variabilité intra et interindividuelle est un paramétre important a maitriser, il
peut changer selon la couleur de peau, 1’age du patient, la région anatomique et 1’existence
ou non de pathologies ou infections associées a la peau. L’hydratation cutanée est aussi un
facteur non négligeable, 1’eau fluidifie la bicouche intercellulaire et facilite ainsi le
passage des principes actifs.

La deuxieme catégorie est liée au principe actif ; ce sont les propriétés physicochimiques
et biologiques des molécules qui déterminent le taux de la diffusion et méme la stabilité
d'un produit medicamenteux. Idéalement, les molécules doivent étre a la fois lipophiles et
hydrophiles pour étre capable de diffuser dans le stratum corneum, puis dans 1’épiderme.
Elles doivent avoir un coefficient de partage (rapport de concentration octanol/eau)

25



compris entre 1 et 3 [35]. La masse molaire des molécules ne devrait pas dépasser 500 Da
avec un pH de la solution situé entre 5 et 9 [36].

Hormis ces facteurs qui pénalisent la diffusion et réduisent le nombre de molécules a
administrer par voie transdermique, la diffusion souffre d’autres limitations comme le
nombre trés réduit des candidats potentiels, la faible quantité diffusée du principe actif, ce
qui amene a augmenter la taille du patch et prolonger son activation, et puis le manque de
maitrise et de contrdle de la dose administrée.

Du fait de ces restrictions conséquentes, notamment du point du vue de la masse molaire
(< 500 Da) et du temps nécessaire pour un effet thérapeutique, des chercheurs travaillent
depuis une vingtaine d’années sur des stratégies et méthodes pour promouvoir la diffusion
et atteindre une efficacité thérapeutique significative. Ces techniques physiques et/ou
chimiques peuvent étre classées en deux catégories: des techniques se basant sur
I’application d’une force motrice qui gouverne la cinétique des molécules et des
techniques se basant sur la perturbation d’une fagon réversible de la couche cornée en la
rendant plus perméable a une large gamme de molécules.

Les méthodes chimiques pour améliorer la diffusion contribuent largement a la
compréhension et la maitrise de la diffusion transdermique. Les chercheurs sont a la
recherche de la meilleure formulation ou matériaux et tentent d’identifier les agents qui
améliorent le passage des molécules avec une attention particuliere concernant une
éventuelle irritation voire bralure de la peau [37]. Malgré des études poussées dans ce
domaine, trés peu de composants ont été finalement incorporés dans des dispositifs
commercialises [25].

Les méthodes physiques sont beaucoup plus élaborées, nous présentons par la suite
plusieurs dispositifs commercialisés. Ces derniers se basent sur ’utilisation d’une source
d’énergie extérieure pour contourner la barriéere cutanée. Ces méthodes connaissent un
succes et un développement continu depuis plusieurs années. Parmi ces méthodes, on
trouve 1’électroporation, les microaiguilles, la sonophorése et I'ionophorése. La Figure 9
présente quelques-unes des techniques les plus utilisées pour les deux méthodes.

Méthodes
chimiques

Méthodes
physiques

Electroporation || Microaiguilles || Sonophorese || lonophorese pH-activé Vésicules Nanoparticules

FIGURE 9 : METHODES PHYSIQUES ET CHIMIQUES POUR AMELIORER LA DIFFUSION TRANSDERMIQUE
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4. ETAT DE L’ART DES TECHNIQUES D’AMELIORATION DE
DIFFUSION TRANSDERMIQUE

Les quatre techniques physiques citées précédemment sont abordées plus en détail dans
cette partie a travers une description des études récentes ainsi que des produits
commercialisés. Nous établirons en fin de chapitre une synthése comparative des
techniques afin de retenir celle qui convient le mieux a la conception d'une solution
technologique qui réponde aux besoins du patient

4.1. Electroporation

L’électroporation est une des approches de la délivrance cellulaire basée sur la
perméabilisation transitoire de la peau pour faciliter le transport des molécules. Les
premiéres études sur 1’électroporation ont commencé dans les années 80 avec le
Dr Neumann et ses collégues et ont porté sur I’application d’un champ électrique pulsé
pour perméabiliser temporairement une membrane biologique et administrer de I’ADN
dans les cellules. Les études in vitro ont démontré des résultats prometteurs facilitant le
développement des applications in vivo [38]. L’électroporation, appelée parfois électro-
perméabilisation, a connu un intérét croissant de la part de spécialistes de la biophysique,
biotechnologie, pharmacie et de la médecine et cela dés les années 80.

Les applications de 1’électroporation « EP » sont diverses et variées. Elle est utilisee
comme un traitement anti-cancer (Bleomycine, Poloxamer, etc), pour administrer des
vaccins a base d’ADN ou de protéines et aussi pour la thérapie génique. Ce n’est que
récemment que I’EP a démontré sa faisabilité pour 1’administration transdermique de
médicaments. Malgré le fait que les mécanismes régissant 1’électroporation ne sont
toujours pas clairement identifiés, deux modeles théoriques sont proposés pour décrire le
processus : la théorie de I’instabilité électromécanique et la théorie des pores [39]. La
théorie de I’instabilité électromécanique est une description deéterministe basée sur la
compression mécanique des membranes cellulaires sous I’effet d’un champ électrique.
Cependant, cette théorie ne permet pas d’expliquer un grand nombre d’observations
expérimentales. La théorie des pores considére qu’une application d’un champ électrique
perturbe la structure membranaire d’une facon réversible (ou non réversible si tel est
I’effet souhaité), cela crée des pores aqueux dans la bicouche de lipides (Figure 10) et dans
le cytoplasme, ce qui augmente le transport de molécules que ce soit ions, traceurs,
protéines, anticorps, ARN et ADN a travers une membrane normalement imperméable
[40].
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FIGURE 10 : CHANGEMENT DANS LA STRUCTURE DE LA BICOUCHE DE PHOSPHOLIPIDE ET DE LA MEMBRANE
CELLULAIRE AVANT ET APRES APPLICATION D'UN CHAMPS ELECTRIQUE PULSE [41]

Des parametres électriques, chimiques ou cellulaires influencent I’EP et doivent donc étre

optimisés pour mieux maitriser ce mécanisme. Les parameétres électriques sont les plus

déterminants quant a I’efficacité du transfert et la viabilité de la cellule. 1l s’agit plus

explicitement de I’intensité du champ électrique E, la durée, la fréquence et le nombre des

impulsions électriques.

Les deux formes de pulsations les plus utilisées sont les formes carré et exponentielle
décroissante ; la premiere est plus rapide du fait qu’il n’y a pas de capacité de décharge
contrairement a la forme exponentielle. Cependant cette derniére s’avére plus efficace car
elle permet un maintien de perméabilité pour une durée plus longue [42].

Le nombre d'impulsions appliquées affecte 1’efficacité de la perméabilisation et la durée
de vie de I’état perméable. Plus le nombre d'impulsions est élevé, plus le nombre de
molécules transférées augmente et plus la durée de vie des « pores » est longue. La
fréquence de répétition des impulsions n’améliore pas le taux de perméabilisation mais
son principal avantage est la diminution de la contraction musculaire pendant
I’application. Habituellement, elle est entre 1 et 2 Hz.

L’utilisation de I’EP irréversible a été introduite par Rubinsky comme une méthode qui
permet une perturbation irréversible d’'une membrane cellulaire ce qui provoque la mort de
la cellule. Elle est largement utilisée comme une méthode semi-invasive pour tuer les
cellules canceéreuses. Elle fait objet de plusieurs essais cliniques comme thérapie pour des
tumeurs malignes du foie et des poumons [40].

LES APPLICATIONS BIOMEDICALES DE L’ELECTROPORATION :

L’électro-chimiothérapie est considérée comme le domaine d’application le plus
prometteur de I’EP. Le docteur Mir de I’Institut Gustave Roussy (Villejuif, France) est
considéré comme 1’un des précurseurs a 1’utilisation de cette technique, il a développé la
méthode et posé les bases et les protocoles a suivre vers le debut des années 90 [43]. En
2012, plus de 3000 patients ont été traité en Europe avec 1’¢lectro-chimiothérapie [44].
Elle combine I’injection de médicaments et 1’électroporation [Figure 11], I’idée étant que

toutes les cellules sont peu perméables aux agents thérapeutiques et le fait d’appliquer
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I’¢électroporation aux alentours des cellules tumorales augmentera la permeabilité de ces
derniéres et permettra ainsi une administration localisée. Une étude clinique intéressante
sur le traitement de mélanomes avec 1’électro-chimiothérapie rapporte que 19 patients
ayant au moins deux mélanomes métastasiques en phase 2, ont recu sur un premier
mélanome des injections de bléomycine suivi d’une séance d’électroporation comparées
avec des injections de bléomycine seules sur un autre mélanome. Parmi 18 lésions, 13
(72%) ont montre une réponse compléte, 1 (5 %) a montré une réponse partielle, 3 (18 %)
n’ont mené a aucun changement et 1 (5 %) a montré une progression de la maladie sur une
période supérieure a 12 semaines. Cela présente un taux de 77 % de réponse objective
«connu dans le domaine de 1’oncologie sous I’acronyme ORR : Objective Response
Rate », ce qui est significativement supérieur au 32 % observé dans le cas d’injection de
bléomycine seule [45].

Une autre étude plus récente [46] montre I’efficacité de I’utilisation de 1’électro-
chimiothérapie pour des tumeurs cutanées et sous-cutanées. La réponse au traitement pour
différentes tumeurs (essentiellement le mélanome) était de prées de 75 % compléte et 10 %
réponse partielle du nodule traité. L’électro-chimiothérapie est une méthode simple
d’application, avec un minimum d’effets secondaires et qui a démontré une grande

efficacité.

Electro-chimiothérapie
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m_ I'application des impulsions
' ‘?' : 0. 2e .. ° - J ° >
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FIGURE 11 : PRINCIPE DE L'"ELECTRO-CHIMIOTHERAPIE. UNE APPLICATION ADEQUATE DES PULSES
ELECTRIQUES AMELIORE LA PERMEABILITE DES CELLULES CANCEREUSES (MODIFIE A PARTIR DE [46])

La sOreté et la complexité de générer des impulsions hautes tensions, surtout pour un
dispositif médical portatif, font de 1’¢lectroporation une technique qui requiert plus de
développement et de maturité. Appelée parfois électro-incorporation, cette technique a su
montrer son efficacité pour améliorer le transport des molécules a travers une membrane
biologique. Dans des expérimentations in vitro, elle a permis un transport de 1 a 4 fois
supérieur a une diffusion classique. De plus, elle facilite le passage des macromolécules
allant jusqu’a 40 KDa. Le Tableau 2 expose quelques molécules, entre autres, pour
lesquelles une administration efficace a été prouvée.
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Année et référence Méthode Principe actif Modele de peau

1995 [47] 150-350 V heparin Peau humaine
2000 [48] 130 V tetracaine Peau de souris
2003 [49] 400 V timolol Peau humaine
2010 [50] 120 V doxepin Peau de porc
2013 [51] 70a570 vV Doxorubicin, fentanyl Peau de souris
2013 [52] 45 3500 V calcein Peau de porc

TABLEAU 2: DELIVRANCE DE PRINCIPES ACTIFS PAR ELECTROPORATION SUR DIFFERENTS MODELES DE
PEAU

Une autre application biomédicale de I’EP concerne 1’électro-transfert des génes aux
cellules et tissus dans le cadre de la thérapie génique et la vaccination par ADN. La
vaccination genétique, ou vaccination & ADN a connu un grand succes au regard de ses
avantages multiples. La réponse immunitaire provoquée est de longue durée, le risque
d’infection est minime et le vaccin pourrait étre codé pour traiter plusieurs pathogénes en
méme temps [44].

Des recherches intensives ont été menées pour mieux comprendre le mécanisme de la
carcinogene, des croissances tumorales et des métastases, et pour développer des
méthodes sdres et efficaces pour délivrer des génes thérapeutiques, essentiellement la
vectorisation [53]. Récemment, un protocole a été mis au point pour établir et optimiser
les parameétres de I’EP, incluant entre autres la tension, la durée des pulses et la
concentration de plasmides, pour délivrer de I’ADN a des cellules de follicule dentaire

pour étudier I’impact de différents génes sur 1’éruption dentaire [54].

Le choix des parametres électriques, notamment 1’amplitude, la durée des pulses, et la
fréquence varie selon 1’application médicale souhaitée. Le Tableau 3 présente un exemple
pour chaque application. Un seul dispositif ne peut satisfaire cette large gamme de valeurs,
il est par conséquent primordial de bien définir I’application avant de concevoir ou acheter
un dispositif.

Application Amplitude Durée
Electro-chimiothérapie ~kV ~ 800 us
Administration de médicaments <kVv ms
Electro-transfert ~ kv Ms-ms
Electroporation d’une seule cellule >mV HS

TABLEAU 3: GAMME D'AMPLITUDES ET DE DUREES D'APPLICATION SELON L'APPLICATION SOUHAITEE
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L’ OFFRE COMMERCIALE EN ELECTROPORATION :

L’entreprise pharmaceutique Inovio a congu
une plateforme de recherche et d’essais
cliniques  sur D’électroporation et de
développement de produits et de thérapies
immuno-oncologiques pour traiter le cancer de
la prostate, du pancréas et des poumons mais
aussi des maladies infectieuses et virus comme
I’hépatite et Ebola. Inovio a développé une
gamme de produits basée sur des
microaiguilles combinées aVEC  Fioure 12 : INOVIO, COMBINAISON DE
l’électl‘oporation lntradel’mlque et L'ELECTROPORATION ET DES MICROAIGUILLES
INTRAMUSCULAIRE ET INTRADERMIQUE
intramusculaire (Figure 12).

Il existe d’autres dispositifs sur le marché, a différents stades de développement, qui se
basent sur le méme principe offrant plus ou moins de flexibilité et d’efficacité. Parmi ces
dispositifs, on trouve Ichor d’Ichorms [55], AgilePulse de BTX [56] et Nucleofector de
Lonza [57].

4.2 Les Microaiguilles

Historiquement, pour atteindre une région subdermique ou intramusculaire, les vaccins et
les agents bio-thérapeutiques d’une fagon générale sont administrés via une aiguille
hypodermique. Une injection permet une administration peu chére et garantie fiabilité et
rapidité de 1’effet thérapeutique. Cependant, les aiguilles hypodermiques ne sont pas
accessibles a tous les patients, elles sont utilisées majoritairement dans les hopitaux et
laboratoires ou sinon par les patients ayant suivis une formation adaptée [58]. Se rajoute a
cela I’observance des patients qui diminue d’une fagon significative a cause des douleurs
ou de la phobie de 1’aiguille [59].

Durant ces dernieres décennies, les études se sont dirigées vers la réduction de la taille des
aiguilles, pour arriver a des dimensions micrométriques, ce qui permet de préserver la
fiabilité et la rapidité de la technique, tout en minimisant la douleur et la phobie. Ces
microaiguilles devraient étre suffisamment grandes pour faire passer toutes les molécules
et en méme temps, suffisamment petites pour améliorer 1’observance et la sécurité des
patients. Cette technique plutdt récente a vu le jour vers la fin des années 90. Comme
présenté sur la Figure 13, le nombre de publications est en croissance permanente,
supportée par une communauté académique et industrielle (comme Lohman Therapie
Systeme « LTS », 3M et Corium [60],[61],[62]) qui a mené plusieurs essais cliniques et
commercialisé quelques dispositifs. Cependant, elle n’a toujours pas atteint un stade de
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maturité suffisant. Cela passera inévitablement par une évolution technologique des
matériaux biocompatibles et par une meilleure maitrise de micro-fabrication.
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FIGURE 13 : NOMBRE DE PUBLICATIONS SUR LES MICROAIGUILLES TRANSDERMIQUES [63]

FABRICATION DES MICROAIGUILLES:

L’idée de la miniaturisation et de la création d’une matrice de microaiguilles adaptées
pour une application pharmaceutique a été envisagée dans les années 70, mais c’est vers la
fin des années 90 que cela est devenu possible grace au développement de I’industrie
microélectronique.

En effet, les premiéres microaiguilles ont été fabriquées en silicium, la microélectronique
a permis ensuite la maitrise de la micro-fabrication avec divers matériaux ; métal,
polymére, verre et céramique et diverses formes et tailles s’adaptant ainsi aux différentes
applications. Geénéralement, les microaiguilles peuvent étre classées en 4 catégories
(Figure 14) ; chacune utilisant un mécanisme différent pour administrer des principes
actifs :

e Solides (Poke and Patch) : Utilisées comme un prétraitement de la peau. Apres
avoir inséré et enleve les microaiguilles, des pores micrométriques se forment a la
surface de la peau laissant place a une diffusion améliorée a travers ces pores lors
de I’application d’un gel ou d’une créme sur la peau.

e Enrobées de médicaments (Coat and Poke) : 1l s’agit de microaiguilles solides,
comme dans la premicre catégorie, sauf qu’au lieu de les enlever pour appliquer
une solution médicamenteuse, cette derniere est directement déposee sur les
microaiguilles pour une diffusion instantanée apres le contact avec la peau.

e Solubles (Poke and release) : Les microaiguilles dans cette catégorie sont
fabriquées de polymeres biodégradables. Ce polymere encapsule le principe actif
qui est dissout dans le corps en méme temps que les microaiguilles.

e Creuses (Poke and flow) : Ce mécanisme fournit un conduit direct pour faire passer
les médicaments sous la peau. Pour générer un écoulement, plusieurs méthodes

32



d’actionnement existent, notamment a base de ressorts, de moteurs ou encore de
pompes piézoélectriques ou a engrenages.

Solid MN Coated MN  Dissolving MN  Hollow MN

stratum cormeum —
viable epidermis

dermis

FIGURE 14 : LES DIFFERENTS TYPES DE MICROAIGUILLES [64]

Le choix du type des microaiguilles est déterminé selon I’application. Généralement, le
choix est fait entre simplicité de fabrication et d’utilisation, quantité maximum délivrable
et le contrle de I’administration. Le Tableau 4 résume les avantages et les inconvénients
de chaque type.

Simplicité du Simplicité La dose R

Type de . . ) Controle de

) L design et de la d’utilisation par le maximum . .
microaiguilles L : . I’administration
fabrication patient possible

Solides +++ ++ ++ ++

Enrobées/
++ +++ + ++
solubles
Creuses + + +++ +++

TABLEAU 4: CARACTERISTIQUES DES DIFFERENTS TYPES DE MICROAIGUILLES [65]

Malgreé ces différentes typologies, certaines caractéristiques restent communes. Elles sont
souvent utilisées sous forme de matrice de 10 a 10 000 microaiguilles mesurant entre 100
et 1000 um. La longueur est un parametre a définir avec précaution ; avec la déformation
de la peau, les petites dimensions de microaiguilles peuvent s’avérer peu fiables ; quant
aux grandes dimensions, elles présentent des sensations de douleurs accrues.

DEVELOPPEMENTS RECENTS ET PRODUITS COMMERCIALISES:

En termes de progrés récents pour aller vers des essais cliniques concluants et des
applications commerciales (Figure 15), la technologie des microaiguilles est en bonne voie.
En plus de I’administration transdermique qui intégre le volet médical et cosmétique, on
retrouve des travaux sur les délivrances oculaires ou intercellulaires. Un des précurseurs
est Dermaroller [66], I’entreprise commercialise en effet un rouleau couvert de
microaiguilles solides entre 0,2 et 2,5 mm de longueur, pour traiter les cicatrices, I’acné et
améliorer la texture de la peau. Un autre dispositif basé sur cette technologie, « Intanza »,
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propose le premier vaccin intradermique contre le virus de I’influenza, il a été élaboré en
France par Sanofi [67].

« Zosano pharma » est une entreprise pharmaceutique qui a cumulé une expérience
considérable dans le développement des microaiguilles enrobées de médicaments. Ils sont
en phase Il d’un essai clinique pour traiter la migraine et en phase Il pour traiter
I’ostéoporose et I'nypoglycémie [68]. Un autre dispositif basé sur le méme type de
microaiguilles est le Nanopatch [69], développé par Vaxxas pour traiter la maladie de la
poliomyelite, il est au stade d’étude préclinique et de maitrise de fabrication. Concernant
les microaiguilles solubles, BioSerentach développe un patch pour délivrer de la
lixisenatide, en collaboration avec Sanofi [70].

FIGURE 15 : DISPOSITIFS BASES SUR LA TECHNOLOGIE MICROAIGUILLES, (A) GARY MEEK DE GEORGIA
TECH ; (B) VAXXAS ; (C) CORIUM INTERNATIONAL ET (D) ZOSANO PHARMA [71]

4.3 Sonophorése
La sonophorése utilise les ultrasons pour améliorer le transport topique ou transdermique

des médicaments en changeant la structure de la peau ou en favorisant un flux convectif a
travers la peau (Figure 16).

FIGURE 16 : ILLUSTRATION DE LA SONOPHORESE [72]

Cette technique a un domaine d’application vari¢, de I’administration passant par la
cosmétique ou encore 1’échographie (Tableau 5). Les premieres études datent des années
50 ; Fellinger et Schmidt ont rapporté 1’efficacité d’un traitement de la polyarthrite des
articulations de la main en utilisant une pommade d'hydrocortisone avec la sonophorése
[73].
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Les applications majeures de la
sonophorese
Administration de médicaments
Médecine de sport

Outil de diagnostique
Thérapie génique

TABLEAU 5:APPLICATION MAJEURES
QU’EST-CE UN ULTRASON :

Les ultrasons sont des vibrations acoustiques sous forme d’ondes de compression
longitudinales qui se propagent a des fréquences au-dela du seuil auditif humain, c’est-a-
dire 20 kHz.

Dans le domaine biomédical, les ultrasons sont générés par un transducteur qui convertit
I'électricité en ultrasons en utilisant le principe piézoélectrique. Cet effet décrit le
comportement de certains matériaux céramiques, qui s’étendent ou se contractent
lorsqu'une tension est appliquée a leurs bornes. Pour générer des ultrasons a ondes
continues et de méme fréquence, une tension alternative est appliquée au niveau du
transducteur. La forme d’onde et la fréquence restent inchangées indépendamment du
milieu de propagation. Différents parameétres définissent la propagation des ultrasons dans
un milieu. Il s’agit essentiellement de la fréquence, de I’intensité et de la répétition du
pulse.

Fréquence : Selon la gamme de fréquence d’utilisation, cette technique peut étre classée
comme sonophorese faible, moyenne ou haute fréquence, comme présenté sur le Tableau
6. Les ultrasons utilisés en thérapeutique varient entre 0,5 et 3 MHz. Ceux utilisés en
échographie par exemple sont de I’ordre de 6 MHz.

Type d’ultrasons Gamme de fréquences

Fréquence faible 20- 100 KHz
Fréquence moyenne 0.7 -3 MHz
Fréquence haute 3-10 MHz

TABLEAU 6: TYPES D'ULTRASONS

Intensité : 1l existe une relation directe entre la pression acoustique délivrée (en Pascal) et
I’intensité ultrasonore. Cette derniere définit la quantité d'énergie véhiculée par une onde
ultrasonore lorsqu'elle traverse une surface donnée et s’exprime en W/cm?

PZ
| = ,
2C
EQUATION 3 INTENSITE ULTRASONORE
Ou | : intensité ultrasonore (W/cm?) P : Pression acoustique (Pa)
C' : Célérité (m/s) L : Masse volumique (kg/m?)
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Répétition du pulse : La durée du pulse et sa fréquence de répétition sont deux parameétres
a prendre en considération. Le duty cycle est le plus souvent autour de 20%.

La densité d’énergie totale délivrée peut s’exprimer en fonction :
E=1It
EQUATION 4 : LA DENSITE D'ENERGIE TOTALE DELIVREE

Out : le temps d’exposition (en secondes)

LES MECANISMES DE LA SONOPHORESE :

Lorsqu’une onde se propage a travers la peau, cela donne naissance a différentes sortes
d’interactions biologiques. Bien que de nombreuses études aient été menees durant ces
dernieres décennies, une description précise de ces mecanismes et leurs inter-corrélations
reste trés approximative. Les mécanismes de la sonophorese incluent I’effet de cavitation,
de température et de micro-écoulement.

a) Cavitation

Ce phénomene consiste en la création de bulles de gaz ou de vapeur dans un liquide
soumis a une dépression. L’origine de cette dépression peut provenir d’un écoulement de
fluide, d’une onde lumineuse entrainant la variation de la densité du liquide ou bien d’une
onde acoustique. La cavitation agit sur la couche cornée a travers une désorganisation
lipidique, une dépression corneéenne et un élargissement de 1’espace intercellulaire. La
cavitation est considérée comme un mécanisme majeur de la sonophorése. Elle est
directement proportionnelle a I’intensité des ultrasons.

b) Température

Lors de la propagation des ondes ultrasonores, 1’absorption de cette énergie augmente la
température de la région exposée. Le coefficient d’absorption des tissus est le facteur qui
détermine I’intensité de 1’échauffement. Les tissus ayant un fort coefficient chauffent plus
rapidement, comme les os, et d’autres avec un faible coefficient chauffent moins comme
les tissus musculaires. Le coefficient d’absorption dépend directement de la fréquence
ultrasonore. A fréquence fixe, la température dépend de I’intensité et du temps de

I’exposition.
c) Micro-écoulement

Ce phénomene décrit le flux de courant unidirectionnel, créé acoustiquement par les
réflexions ultrasonores et autres distorsions, qui ont lieu dans des milieux liquides et semi-
liquides lors de la propagation d’une onde. Des études démontrent que ce phénomene de

transport convectif ne joue pas un role dominant dans I’amélioration du transport des
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molécules [74]. Cependant, il prend de I’ampleur quand I’impédance acoustique n’est pas

adaptée ou lors d’une application prolongée et continue d’ondes ultrasonores.

LES EFFETS DES ULTRASONS SUR UNE MEMBRANE BIOLOGIQUE :

L’exposition prolongée aux ultrasons pourrait ne pas étre totalement sans risque. En effet,
une étude a été menée pour déceler des modifications de la structure de la peau humaine
apres une exposition aux ultrasons en utilisant un microscope optique. Il en résulte que les
échantillons exposes a une intensité inférieure a 2,5W/cm? n’ont subi aucune modification
et qu’au-deld, les échantillons ont présente des Iésions severes [74].

L’ETAT DES CONNAISSANCES SUR L’EFFICACITE DE LA SONOPHORESE :
Relativement trés peu d’essais cliniques ont été conduits pour étudier la sonophorése. Une
étude clinique impliquant 30 patients atteints d’alopécie a été menée en utilisant la
sonophorese basse fréquence (25 KHz, 500-100 mW/cm?). Les résultats ont été positifs et
ont démontré une meilleure diffusion des molécules methylprednisolone (375 Da) et
cyclosporine (1202 Da) [75]. Katz et al. ont rapporté les résultats d’une étude sur 42
patients visant a délivrer un mélange d’anesthésiques locaux (lidocaine et prilocaine) en
utilisant SonoPrep [76]. Ce dernier est I’un des premiers dispositifs commercialisés bases
sur la sonophorese. Les résultats ont montré que le niveau d’anesthésie atteint avec 5
minutes de sonophorese était comparable a celui atteint en 60 minutes sans sonophorése.
Levy et al. [77] ont montré qu’une exposition aux ultrasons (1 Mhz, 1,5 W/cm?) de 3 a5
minutes améliore la diffusion de la molécule mannitol et du physostigmine jusqu’a 15 fois
sur une peau de souris.

Le Tableau 7 présente quelques molécules dont D’efficacité de transport utilisant la
sonophorese a été démontrée dans plusieurs expérimentations in vitro ou in vivo et sur
différents tissus biologiques, que ce soit humain ou porcin.
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Molécule Masse Peau Fréque Intensité Temps Duty Résul Réf.
molaire nce d’application cycle  tats
Caféine 194 Da  Porc (invitro) 3 MHz 0.2 240 min 100 x25 [78]
W/cm? %
Corticosterone 346 Da Humaine (in 20 KHz 125 10% x80 [79]
vitro) mW/cm?
Diclofenac 296 Da Humaine (in 1 MHz 0.5 5 min [80]
Vivo) W/cm2
Fentanyl 336 Da Humaine (in 20 KHz 2.5 10 min 100 X2 [81]
Vitro) W/cm? %
Insuline 5807 Da Humaine (in 20 KHz 173 60 min 20 % > 2 [82]
vitro) mW/cm?
Insuline 5807 Da  Porc (in-vivo) 20 KHz 100 60 min 20% x3 [83]
mW/cm?
Mannitol 183 Da  Porc (invitro) 20 KHz 1.6 90 min 10% x33 [84]
W/cm?

TABLEAU 7: ETUDES DE TRANSPORT DE MOLECULES EN UTILISANT LA SONOPHORESE

PRODUITS COMMERCIALISES :

La conception de dispositifs portables, peu chers et efficaces est un des verrous de la
communauté travaillant sur la sonophorése. Dermisonics inc (USA) est une entreprise qui
développe, teste et commercialise des patchs transdermiques notamment avec la
technologie sonophorése. lls ont breveté plusieurs dispositifs. « Patch-Cap » tout d’abord
a partir de 2005, remplacé par « Medi-cap » et puis finalement « U-Strip ». Ce dernier
était le premier dispositif programmable, portatif et non-invasif a délivrer I’insuline [85].

Un autre dispositif basé sur cette technique est Sonoderm ; fabriqué par Biomedical
Electronics (France), il traitait des problémes liés a 1’dge notamment la cellulite.
Cependant, cette entreprise a fermé en 2014 apres 5 ans existence.

Sonoprep d’Echo therapeutics est considéré comme le dispositif de sonophorése qui a
connu le plus de succes. Accepte par la FDA, ce systeme, utilisant des pulses contrélés (5-
30 secondes) de fréquence faible (55 KHz) pour perméabiliser la peau, a montré une
efficacité pour délivrer I’insuline sur une peau de porc. Il s’avére que la commercialisation
de ce dispositif a été arrétée pour des raisons qui restent encore inconnues [86].
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4.4 lonophorese

La technologie ionophorése peut étre décrite comme un procédé électrique non-invasif qui
facilite le mouvement des ions et molécules a travers une membrane sous 1’effet d’un
faible courant électrique constant, acceptable physiologiquement. Cette technique n’est
pas récente, les premiéres études remontant au 18°™ siécle. La premiére expérimentation
fut réalisée par Leduc en 1900, il démontra la fiabilité de I'ionophorése dans un systeme
d’administration et I’importance de la polarité pour délivrer la strychnine et la cyanide a
deux lapins [87]. La grande découverte dans le domaine dermatologique eu lieu dans les
annees 1980, I’efficacité contre 1’hyperhidrose en utilisant 1’cau du robinet ayant été
démontrée. L’avantage premier de l'ionophorése est sa capacité a administrer d’une fagon
contrdlée et versatile des médicaments pour traiter diverses maladies comme Parkinson,
Alzheimer, jambes sans repos mais aussi la migraine, les douleurs articulaires et
musculaires.

Une tension constante est rarement utilisée car la résistance électrique de la peau peut
varier et donc lorsqu’une différence de potentiel est appliquée sur deux sujets ceci
engendre une densité de courant non maitrisée. Un systeme «ionophorétique » se
compose généralement d’une source de courant, d’une solution ionisée placée sous une
électrode de méme polarité qui s’applique directement sur la peau et d’une électrode de
retour, placée a proximité de la premiére, complétant ainsi le circuit (Figure 17).
L'ionophorése a I’avantage de promouvoir la délivrance des médicaments a travers une
membrane biologique et d’atteindre un niveau thérapeutique significatif en un temps court
compareé a une diffusion passive. Elle permet aussi une programmation ou un contréle de
la cinétique des molécules gréace a un circuit électronique intégré.

BASES ET MECANISMES :

Généralement, un dispositif basique basé sur la technique ionophorése comporte une
batterie, le principe actif et deux électrodes (Figure 17). Le phénoméne dominant dans
I'lonophorése est 1’¢électro répulsion i.e., les charges de méme polarité se repoussent, en
plus de deux phénoménes moins conséquents que sont I’écoulement électroosmotique et la
diffusion passive. Par souci de tolérance physiologique, il est conseillé qu’une
administration ionophorétique standard ne dépasse pas une densité de courant maximum
de 0,5 mA/cmz.

Electric oL® % o
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FIGURE 17 : LA TECHNIQUE IONOPHORESE
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e L’électro-répulsion, appelé aussi électro-migration, définit la migration des
molécules ionisées au contact d’électrodes de méme signe. Par exemple, une
molécule chargée positivement diffusera a travers la peau au niveau de I’anode (+).

e L’électro-osmose correspond a la migration des molécules (méme neutres) grace
au flux convectif du solvant de I’anode vers la cathode dans le cas de I'ionophorése
anodique.

D’autres mécanismes seraient impliqués comme le transfert par shunt, qui dit que la
diffusion est favorisée par la présence des follicules pileux et d’imperfections de la peau
ou encore le mécanisme du transfert par flip flop qui explique la création de pores voltage-
dépendants ce qui permet de perméabiliser la peau.

a. Les mécanismes de transport

Le transport des molécules a travers une membrane dépend essentiellement de la mobilité
électrique induite par le gradient de potentiel, 1’électro-répulsion, du flux convectif,
I’électroosmose, et du gradient de concentration, la diffusion passive. Ainsi la somme de
ces 3 contributions definit le flux transdermique total et s’écrit :

JTotaI:Je+Jc+J p

EQUATION 5 : FLUX TOTAL

ou Jo . Flux de 1’électro-répulsion
Je . Flux de I’électro-osmose
Jp - Flux de la diffusion passive

L’estimation du flux en régime permanent Jg (Steady-state) est décrite par les lois de
Nernst Planck, Navier-Stockes et la loi de Fick. Ces lois sont abordées plus en détail dans
le chapitre sur la modélisation.

A ce stade, en simplifiant les équations, le flux transdermique s’interpréte en se basant sur
la loi de Faraday :

_ 1t
FZ

EQUATION 6 : FLUX TRANSDERMIQUE SELON LA LOI DE FARADAY

J

Ou Ji : Flux transdermique
| : L’intensité du courant
t : Le nombre de transport
F : La constante de Faraday
Z; : La valence de I’ion

Le nombre de transport t; est une fraction du courant total transportée par un ion

spécifique i, et son efficacité comme porteur de charge s’écrit : t;= l;/l. Ce terme varie

entre 0 et 1, il décrit I’efficacité du transport des médicaments. Il peut étre extrait
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expérimentalement a partir de la pente du flux en fonction du temps ou estimé a partir de
’Equation 7. Il est & noter que 1’efficacité du transport ionique dépend d'une part des
propriétés physicochimiques, ce qui détermine la mobilité et la concentration, et d'autre
part des mémes parametres des co-ions et contre-ions présents, ce qui semble plutdt
compliqué dans la mesure ou cela requiert une connaissance de la mobilité et la
concentration a I’intérieur de la membrane biologique. Ce paramétre est donc souvent
déterminé expérimentalement et n’est donc valable uniquement pour le protocole
expérimental utilisé [88].

cu.z,

-l
ZLoCJ‘UjZJ

EQUATION 7: LE NOMBRE DE TRANSPORT

c et u représentent respectivement la concentration et la mobilité.

IONOPHORESE INVERSE :

L'ionophorése inverse repose sur le méme concept décrit précédemment pour
I'ionophorése. Elle est utilisée dans des applications pour lesquelles on souhaite extraire
des ions ou molécules du corps humain, ces molécules endogénes migrent vers 1’¢électrode
opposée selon leurs concentrations et mobilités électriques.

Un des dispositifs les plus connus utilisant cette technique est la montre GlucoWatch
Biographer (développée par Cygnus, Inc). Ce dispositif permet de mesurer la glycémie
en extrayant le liquide interstitiel qui contient des molécules de glucose et permet aussi
I’analyse via un biocapteur intégré (Figure 18). Cette montre, approuvée en 2002 par la
FDA, a été commercialisée pendant des années aux Etats Unis avant de disparaitre en
2007 pour des raisons de fiabilité, d’effets secondaires et de la nécessité d’une calibration
et d’une période d’échauffement apres 12h d’utilisation consécutive [89].

Glucose

lons positifs

lons négatifs P
Ca

cr

FIGURE 18 : GLUCOWATCH, DISPOSITIF DE MESURE DE LA GLYCEMIE BASE SUR L'IONOPHORESE INVERSE
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APPLICATIONS DE L'IONOPHORESE :

Malgré I’ancienneté de cette technique, dont les premiéres études remontent a plus de 100
ans, ce n’est que vers les années 2000 que le premier dispositif commercialisé sous forme
d’un patch transdermique a été approuvé. De plus, I’efficacité de la délivrance active et
non-invasive de grandes molécules, notamment les protéines, n’a été prouvée que
récemment.

Il est connu et démontré qu’une molécule chargée positivement diffuserait mieux qu’une
autre chargée négativement. De fait, dans les conditions physiologiques, la peau a un point
isoélectrique (pi) de 4 & 4,5; en biologie, le pi indique le pH pour lequel la charge
¢lectrique nette de la peau est nulle ou qu'une molécule est électriquement neutre d’une
facon générale. Ainsi, aux valeurs physiologiques du pH (autour de 5,5), la peau est
chargée négativement et donc acquiert une perméabilité sélective favorable aux cations
[90].

L’administration de I’insuline, macromolécule avec une masse molaire d’environ 5807
Da, suscite I’intérét de plusieurs chercheurs et compagnies pharmaceutiques. Elle fait
I’objet de plusieurs études pour surmonter le challenge, qui est d’avoir recours
systématiquement a une aiguille ou une canule pour pouvoir administrer une dose
d’insuline. Dans cette optique, des chercheurs ont encapsulé les molécules d’insuline dans
des liposomes, cela a résulté en une baisse de glucose dans le sang de 20 % par rapport a
sa valeur initiale apres 18 heures d’administration. Ce résultat est encourageant, mais il est
bien loin d’atteindre une fiabilité ou un effet thérapeutique pouvant a court ou a moyen
terme substituer la méthode classique [91].

Nombreuses sont les publications sur I'ionophorése traitant de 1’amélioration du transport
des molécules petites, polaires, chargées ou méme encore de tailles plus grandes, peptides
ou protéines. Nous avons classé les domaines de recherche de cette technique en trois
catégories majeures :

e Local et systémique : il s’agit de I’application la plus utilisée, avec des mode¢les in
vitro, (Cellule de Franz) et in vivo (animal ou humain) bien définis et documentés.
La délivrance locale inclut plusieurs molécules dermatologiques, des
anesthésiques ou encore des antidouleurs. Pour la délivrance systémique, elle
inclut entre autres des anti-migraines et des molécules pour le traitement des
maladies neurodégénératives en plus des protéines et peptides.

e Oculaire : Le traitement des maladies oculaires par ionophorése connait un intérét
croissant ces dernieres decennies. Trés peu d’études in vitro sont menées
comparées aux études transdermiques, cela est di a la mauvaise évaluation du
modele oculaire. La plupart des études in vivo est réalisée avec des lapins et tout
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récemment des expérimentations ont été réalisées sur I’homme [92]. Plusieurs
études et essais cliniques démontrant I’efficacité d’une administration oculaire
pour difféerentes molécules, sont décrits dans cet article [93]. Quoique qualifiée
comme une méthode sans danger si les électrodes et la stimulation sont adaptées,
il n’empéche que plusieurs complications ont été remontées durant des essais
cliniques ; des sensations de douleurs et de brilures pour une partie des patients
traites.

e Cosmeétique : Globalement, ce domaine reste minoritaire en termes d’études et de
produits commercialisés. Néanmoins, quelques applications s’imposent
derniérement, notamment pour le traitement de 1’hyperhidrose, 1’administration
de la vitamine C et le traitement des cicatrices et acnés [94].

Parmi les dispositifs commercialisés les plus connus, nous avons sélectionné ceux de la
« Figure 19 » : lonsys ® (Figure 19a), approuveé par la FDA en 2006, est un dispositif qui
permet de délivrer a la demande une dose prédéefinie de Fentanyl. Il permet de délivrer
jusqu’a 80 doses de 40 pg a travers la peau. Chaque dose est délivrée en 10 minutes en
appliquant un faible courant de 0,17 mA. Son succes est di a la rapidit¢ de I’effet
thérapeutique ; les patchs délivrant des antidouleurs de type morphinique qui reposent sur
la diffusion passive souffrent d’un inconvénient majeur, qui est le délai d’action.

Lidosite ® Topical System (Figure 19b) développé par Vyteris, a été approuvé par la
FDA en 2004. L’appareil contient un circuit électronique pour délivrer du courant,
connecté a un patch a usage unique, le courant appliqué est de 1,7 mA pendant une durée
de 10 minutes, permettant un effet anesthésiant équivalent a une diffusion passive d’une
durée de 30 a 60 minutes. Ce dispositif a été recemment retiré du marché [95].

Zecuity ® (Figure 19c), approuvé en 2013, permet de délivrer du Sumatripan, un anti-
migraine. Il délivre 6,5 mg sur une période de 4 heures; avec une intensité de 4 mA
pendant 1 heure et 2 mA pendant 3 heures.

Activapatch [96], un dispositif décliné en trois versions, un patch 2,5 h, 4 h ou 12 h de
fonctionnement. Le patch est vendu avec une membrane vierge que I’utilisateur imbibe
avec la molécule qu’il souhaite. Il délivre une dose de 40 mA.min, pour la durée de
traitement de 2,5 heures, cela revient a délivrer un courant de 0,26 mA.
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FIGURE 19 : QUELQUES DISPOSITIFS BASES SUR L'IONOPHORESE

5 SYNTHESE

Les principales techniques de diffusion présentées dans ce chapitre font partie de la 3°™
génération de systemes transdermiques de délivrance de médicaments. Cette génération
s’appuie constamment sur le développement et la maturité des nouvelles technologies pour
ouvrir la porte de I’administration transdermique a de nouvelles gammes de molécules. La
plupart des techniques, notamment celles que nous n’avons pas développées dans ce
chapitre comme 1’ablation thermique et I’injecteur de jet, se base sur la perturbation de la
couche cornée pour faciliter le passage. La sonophorese crée des microbulles avec la
cavitation, les microaiguilles percent la peau et amenent le médicament via ces pores créés
et 1’électroporation perméabilise la peau via des impulsions de trés haute tension.
L'ionophorése se voit comme une exception du fait qu’elle combine la perméabilisation de
la peau et la possibilité de fournir une force électromotrice, grace a un faible courant
électrique, pour des molécules chargées et dont le mouvement est corrélé avec le champ
électrique engendré. Plusieurs travaux ont exploité cette possibilité de promouvoir le
déplacement par la technique ionophorése en la combinant a d’autres méthodes de
perturbation de la couche cornée pour des raisons de sécurité, d’économie et d’efficacité
[97] [98]. La combinaison des méthodes peut créer une synergie favorable a la diffusion,
plusieurs chercheurs ont publié des études sur la combinaison avec 1’électroporation [99],
les microaiguilles [100], les promoteurs chimiques [101]. Néanmoins, les spécialistes
cherchent toujours a améliorer le processus et a adapter la combinaison selon les
propriétés de chaque molécule.

Pour resumer, chacune des techniques decrites précedemment offre des avantages et des
inconvénients qui sont présentés dans le Tableau 8 et qui sont déterminants pour
sélectionner la technique qui respecte le plus nos exigences de conception.
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Technologie

Avantages

Limitations

Electroporation

Contrdle la profondeur de pénétration

Délivre des molécules polaires et/ou
avec large masse molaire

Local ou systémique

Peut s’avérer dangereuse (des
Kvolts)

Moins efficace que les autres
méthodes pour délivrer des
meédicaments

Circuit complexe

Micro-aiguilles

Technologie mature
Dispositif miniature

Aucune douleur

Micro-fabrication parfois complexe

codteux

Sonophorése Délivrance controlée Limité aux petites molécules
Effet prolongé comparé a Miniaturisation trés compliquée
1’¢électroporation . R .
p Irritations et brilures mineures
Délivre des molécules polaires et/ou
avec large masse molaire
Améliore 1’observance des patients
lonophorése Délivrance programmable et controlée Favorise majoritairement les

) e - molécules chargées
Dispositif miniature & réutilisable 9

Effet thérapeutique rapide Irritations et brllures mineures
Local ou systémique

Technologie mature

TABLEAU 8: AVANTAGES ET INCONVENIENTS DES TECHNIQUES DE PROMOTION DE DIFFUSION

La technologie microaiguilles et la sonophorese ont été exclues rapidement de notre étude.
La premicre présente l’inconvénient majeure d’étre invasive physiquement, ce qui
augmente les risques de blessure et de non acceptation. La deuxiéme est une méthode tres
complexe a concevoir, surtout pour un dispositif portable et miniature, avec des cas de

brilures et d’irritations recensés a la fin de plusieurs essais cliniques.

Quant a I’électroporation et l'ionophorése, elles présentent toutes les deux plusieurs
avantages et partagent des points communs dont la maturité de la technologie, I’efficacité
de P’administration méme sur des molécules de grandes tailles et la possibilité d’un
contr6le de la dose délivrée. Cependant, 1’électroporation favorise le passage des
molécules en perméabilisant la peau comme décrit précédemment alors que l'ionophorése
agit sur la molécule et sur la permeabilisation de la peau. De plus, I'ionophorése utilise un
faible courant électrique, de 1’ordre de 0,5 mA/cm? et donc, cette technologie est plus
intéressante du point de vue énergétique.
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Notre choix s’est finalement porté sur la technique ionophorése pour la conception de
notre systéeme. Pour situer notre travail, il est intéressant de rappeler que les dispositifs
basés sur I'ionophorése presentés précédemment délivrent une dose de médicaments sans
aucun mécanisme de controle ; le systéeme fonctionne en une seule fois dés activation et
tant que la pile fournit de 1’énergie. Ensuite, le dispositif est systématiquement remplacé.

6 CONCLUSION

Dans ce premier chapitre, nous avons presenté la problématique liée au vieillissement de
la population, les enjeux de proposer des systemes permettant un suivi de I'état de santé
des personnes et notre contribution dans le domaine des systemes HHM « Human Health
Monitoring Systems » a travers la proposition d’un systéme dispensateur de médicaments.
Nous avons décrit le systéme et exposeé les limitations liées a la barriére de la peau. Par la
suite, nous avons explicité les différentes techniques physiques d’amélioration et de
contrble de médicaments et justifié notre choix de la technique ionophorése en termes

d’énergie, de contrdle et d’acceptabilité.

Dans le chapitre suivant, une expérimentation a été mise en place pour vérifier I’impact de
I'ionophorése sur la diffusion a travers la peau et bien comprendre les mécanismes mis en
jeu. Une dépendance par rapport au courant de stimulation a été vérifiée dans le but d’un
contrdle précis de la dose administrée.
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CHAPITRE |l : ETUDE DE L’AMELIORATION ET DU
CONTROLE DE LA DELIVRANCE DE PRODUITS ACTIFS
PAR LA TECHNIQUE IONOPHORESE
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1. INTRODUCTION

Comme nous I’avons exposé précédemment, la conception d’un systéme
transdermique pour délivrer des substances actives est confrontée au probléme de la
barriére de la peau. Trés peu de molécules arrivent a contourner cette barriére, ce qui
limite grandement le choix des molécules a administrer.

Dans le cas ou les molécules traversent la peau par diffusion « loi de Fick », la quantité
reste tres faible et largement inférieure aux doses thérapeutiques. De plus, aucune
maitrise ni contréle de la quantité délivrée a travers la peau n’est possible. En se
référant a 1’état de I’art présenté dans le chapitre I, la technique de diffusion par
ionophorése est la solution qui a été retenue pour palier a ces limitations.
L'ionophorése permet de générer un champ électrique qui accélere le mouvement des
molécules, rendant la diffusion passive négligeable. Elle gouverne largement le
transport des molécules et permet d’atteindre rapidement des niveaux thérapeutiques et
de contrdler & tout moment la vitesse des molécules.

Ce chapitre est essentiellement consacré a la mise au point d’une expérimentation qui
permet de valider et quantifier I’impact de l'ionophorése sur la délivrance des
médicaments. Elle permet également de connaitre et maitriser les mécanismes mis en
jeu dans ce type de diffusion. Nous présentons le banc de I’expérimentation, la
molécule et la membrane biologique utilisés. Nous détaillons le protocole suivi pour
I’étude de la diffusion « passive » et « active » ainsi que les méthodes d’analyse des
résultats. Finalement, nous concluons sur la possibilité d’un contrdle précis de la dose
délivrée en fonction de stimuli électriques.

2. L’INTERET D’UNE ETUDE IN VITRO

L’absorption transdermique caractérise le passage d’une molécule a travers la peau, on

peut séparer 1’absorption en deux phases :

- La pénétration, qui correspond a I’entrée des molécules dans une premiere couche, la
couche cornée par exemple.

- La perméation, qui est définie comme la pénétration des molécules d’une couche vers
une autre possédant des fonctions et des structures différentes de la premiére couche.

Geénéralement, lors du processus d’un développement thérapeutique, une premiére
¢évaluation, préclinique, fait appel a des expérimentations sur 1’animal avant

I’administration a I’homme. Ces expérimentations permettent de valider le mécanisme
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d’action, de modéliser ’absorption et I’¢limination et d’estimer la toxicité du
medicament.

Nous avons adopté la méme démarche lors de la conception de notre systeme. Une
premiere expérimentation in vitro sur peau animal est réalisée. Son avantage majeur
est la possibilité de controler tous les parameétres affectant la permeation a savoir le
courant, la concentration, le pH, la température, la formulation etc., elle permet ainsi

d’établir différents profils de perméation suivant les différents parameétres établis.

Une fois cette premiere phase validée, une expérimentation in vivo sur animal est a
envisager avant les premiers essais sur I’homme d’un dispositif intelligent complet.

3.LES PARAMETRES INFLUENCANT LE TRANSPORT
IONOPHORETIQUE DES MOLECULES

Il existe une multitude de facteurs complexes affectant le transport iontophoretique.
Pour mieux comprendre ce mécanisme et obtenir des résultats fiables et reproductibles,
la maitrise des facteurs électrochimiques et biologiques impliqués dans le processus est
primordiale. Parmi ces facteurs, on trouve la densité et le profil du courant appliqué, la
concentration, le pH de la solution et les propriétés de la molécule a étudier (masse

molaire, pKa...).
3.1. La densité du courant

En se référant a la loi de Faraday présentée dans le chapitre I, le flux ionophorétique
dépend linéairement de ’intensité du courant I. Cette loi est une forme simplifiée du
modele basé sur les équations de Nernst-Planck (Equation 23), que nous détaillons dans
le chapitre suivant.

gt
FZ,

EQUATION 8: Lol bDE FARADAY

A partir de cette équation, on déduit que le courant est un parameétre clé qui agit
directement sur le flux de transfert. Une force externe «gradient de potentiel
électrique » se rajoute donc a la diffusion passive « gradient de concentration », cela
engendre une accélération des molécules a travers la membrane biologique en relation
avec le courant applique. Généralement, un profil de diffusion unique est établi suivant
les propriétés de chaque molécule. Une corrélation linéaire a été démontrée pour
plusieurs molécules entre le flux, I’intensité du courant appliqué et la durée de son
application [102],[103]. Cependant, la linéarité n’est pas systématique, plusieurs
études ont démontré une faible corrélation pour certaines molécules [104], d’ou la
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nécessité d’une expérimentation spécifique et adaptée pour chaque molécule. Si la
corrélation est prouvée, 1’¢laboration d’une loi de commande est envisageable pour un
contréle strict du flux de diffusion et une programmation au préalable selon le besoin

de ’utilisateur.

3.2. Profil du courant

Dans la plupart des dispositifs ionophorétiques, la stimulation électrique est assurée
par une source de courant continu (DC). L’efficacité de ce dernier a été démontrée par
rapport & un courant alternatif (AC) dans plusieurs études [105],[106]. Cependant, le
courant alternatif présente un avantage majeur, il permet de minimiser tout risque de
brdlures et d’érythémes en raison du fait que chaque électrode alterne entre anode et
cathode [107]. En effet, I’application d’un courant continu pourrait engendrer des
brilures de légéres a modérees sauf dans le cas d’utilisation de surfactants ou d’autres
solutions pour protéger la peau [108]. De plus, la peau a tendance a se polariser ce qui
réduit Iefficacité de I'ilonophorése.

Par ailleurs, I’utilisation d’un courant continu pulsé présente un bon compromis entre
I’efficacité du courant DC, la sécurité du courant AC et la non polarisation de la peau.
11 est rapporté que I'utilisation d’un courant DC pendant une courte durée (environ 10-
15 minutes) associée au bon matériau des électrodes ainsi que leur bon design
préviendrait de toutes brllures ou sensations de douleur [109],[107]. Ces paramétres
doivent étre pris en considération lors de la conception du patch transdermique.

3.3. La concentration du principe actif

La concentration du principe actif est un paramétre expérimental important a prendre
en compte. Augmenter la concentration d’une solution n’améliorera pas forcément le
flux de la diffusion. La corrélation n’est pas toujours linéaire ceci étant dd
essentiellement a I’interaction entre les molécules et la membrane biologique qui est
plus complexe. Dans la plupart des cas, le profil flux-concentration atteint une valeur
limite, par conséquent, I’augmentation de la concentration n’aura pas ou trés peu
d’effet sur la diffusion. De plus, la concentration peut avoir un impact sur le flux
convectif [110] selon I’équation :

\] EO :VW'CD
EQUATION 9: FLUX ELECTROOSMOTIQUE

Avec V,, la vélocité du solvant et Cp la concentration du principe actif.
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Vu la polarité négative de la peau, cela influence le transport des molécules neutres et
celles chargées positivement. Néanmoins, comme mentionné auparavant, le flux
convectif est un phénomene peu influencant dans le transport transdermique.

3.4. Le pH

Le pH de la solution agit sur la stabilité chimique du principe actif, il joue un réle
important dans 1’ionisation des molécules. On peut obtenir une forme cationique ou
anionique d’une molécule neutre en variant son pH. Par conséquent, le pH optimal est
celui qui permet une forme ionisée majoritaire dans une solution. Cependant, pour
éviter les irritations et les brllures, le pH doit étre faiblement acide voire neutre avec
des valeurs comprises entre 5 et 7,4. Dans le cas de la lidocaine, plus le pH est élevé
plus I’ionisation baisse, on obtient une ionisation de 100 % a un pH de 5,5, 66% a un
pH de 7,4 et 50 % a un pH de 7,7 [111].

3.5. Le choix de la molécule étudiée

Une large gamme de molécules avec des caractéristiques adéquates peut diffuser a
travers la peau, comme la Scopolamine (303g/mol) utilisée contre le vomissement, la
Rotigotine (315g/mol) pour le traitement des jambes sans repos et la Rivastigmine
(250g/mol) prescrite pour les patients qui souffrent de démences dues a la maladie
d’Alzheimer.

Nous avons choisi pour notre étude la molécule lidocaine, qui est un anesthésique local
de type amide et un agent anti-arythmique classe Ib. Elle est largement utilisée pour
des anesthésies locales, des douleurs musculaires et articulaires modérées [112].

CHs

H
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\H/\N/\CHg
0 L HOI*HO
CH3 CH3

FIGURE 20 : LA MOLECULE DE CHLORHYDRATE DE LIDOCAINE

Le chlorhydrate de lidocaine ou lidocaine HCI est la forme ionisée de la
molécule (Figure 20) ; une poudre cristalline blanche, tres soluble dans I'eau, avec un
point de fusion d'environ 75 °C. La Lidocaine HCI est un acide faible avec une valeur
de pKa de 7,9 & 25 °C [113]. Le degré d’ionisation de la molécule dépend du pH de la
solution. La lidocaine HCI est positivement chargee a pH <7,9 ; favorable pour une
diffusion ionophorétique anodale.

L'effet anesthésique est établi en modifiant la conduction du signal dans les neurones
bloguant ainsi la propagation des signaux de douleur a destination du cerveau. Cette
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molécule est considérée comme étant de petite taille (288 g/mol) par rapport a
I'insuline (5823 g/mol), ou des protéines qui sont dans la plupart des cas entre 50 et
100 kg/mol. Qutre ses caracteristiques physico-chimiques favorables, son poids
moléculaire fait d’elle une candidate idéale pour I'ionophorése car elle est assez grande
pour une diffusion passive efficace et suffisamment petite pour constater I’'impact de

I'ionophorése sur son mouvement.

4. MATERIEL ET METHODES

4.1. Electrodes Ag/AgCl

La Figure 21 illustre un systeme ionophorétique avec des électrodes de référence
Argent/chlorure d’argent, les ¢lectrodes les plus utilisées dans les systémes
ionophorétiques. Lorsqu’un courant électrique est appliqué, au niveau de 1’anode, le
principe actif ionisé (noté D+) est transporté du réservoir vers la peau au moment ou
un ion CI (ion endogéne) remonte vers 1’électrode Ag pour former du AgCl. Au niveau
de I’anode, une molécule CI est libérée puis remplacée par un ion Na* pour garantir
I’électro-neutralité.

= | Source de courant

el el
[ AnoDE (+) [ catHoDE ) ]
[ 2ol 2a) e ) 2a) 2a) 2a) 2 agcr X gt gt L agct
Aal Aal Al Aal Aal Aal Aa AgCt ) Aaci | AgCi L AeCh
Agia)*Chiag) —+ AgTl () +e IAGCl {3)+e — Agla)}-Cl

FIGURE 21 : SYSTEME IONOPHORETIQUE UTILISANT DES ELECTRODES AG/AGCL [114]

Les électrodes en Ag/AgCl sont les plus utilisées dans le domaine biologique
essentiellement pour leurs capacités a résister aux changements de pH, ce qui, dans le
cas contraire, pourrait altérer 1’ionisation des molécules [98]. Ces électrodes sont
réutilisables et assurent une fluctuation minime des niveaux de tensions ou de
courants.

4.2. Cellule de Franz

La cellule de Franz, Figure 22, est un dispositif d’expérimentation in vitro couramment
utilisée pour 1’é¢tude du passage de principes actifs a travers une membrane biologique.
Elle se compose de deux compartiments separés par une membrane qui peut étre
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artificielle ou constituée de peau humaine ou animale. Le compartiment supérieur recoit
le principe actif qui passe a travers la membrane vers le compartiment inférieur. Ce
dernier contient une solution tampon, qui hydrate et maintient 1’intégrité physiologique
de la peau.

L’électrode positive qui assure la stimulation électrique est déposée sur la membrane
biologique. L’électrode négative qui est connectée a la masse du générateur, est
immergée dans le compartiment récepteur par la méme ouverture du prélevement des
échantillons.

Lors de I’application du courant, un champ électrique se crée entre les deux électrodes
entrainant ainsi le principe actif du compartiment supérieur vers le compartiment
inférieur passant par la membrane biologique. Le prélevement des échantillons a
intervalles réguliers permet de remonter a la quantité exacte de principe actif qui
traverse la peau a tout instant.

Il est a noter que la cellule de Franz est thermostatée a 37 °C et dispose d’un systéme

d’agitation magnétique pour assurer I’homogénéité de la solution.

Principe actif j

Compartiment
donneur

Membrane s===p Ouverture de

préelévement

Circulation -
d'eau a 37 °C

Compartiment
— récepteur

== Agitateur magnétique

FIGURE 22 : LA CELLULE DE FRANZ, FIGURE MODIFIEE A PARTIR DE [115]

La lidocaine a été obtenue auprées de Sigma-Aldrich (St. Quentin Fallavier, France).
Les électrodes Ag/AgCl (E203, E205) ont été obtenues chez Harvard Apparatus (les
Ulis, France). L'eau déionisée (résistivité> 18 MQ / cm) a été utilisée pour préparer
toutes les solutions. Le PBS (Phosphate Buffered saline) est composé de 137,9 mM de
chlorure de sodium, 8 mM de phosphate de sodium dibasique, 2,6 mM de chlorure de
potassium et 1,5 mM de phosphate de potassium monobasique.
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4.3. Membrane biologique et sa préparation

Plusieurs travaux ont été menés pour étudier la corrélation entre le passage
transdermique des molécules a travers une peau humaine et animale. La plupart de ces
études conclut que la peau porcine peut substituer la peau humaine pour des études in
vitro, elles présentent des similitudes de structure, partagent pratiguement la méme
densite folliculaire et la méme permeéabilité [116],[117],[118]. En plus de la fiabilité du
modele, la peau animale est couramment utilisée pour sa facilit¢ d’obtention et son
faible coGt. Un grand nombre de répétitions est nécessaire avant de valider les résultats

d’une expérimentation in vitro d’un point de vue statistique.

La peau de porc est aujourd’hui le modéle de référence pour 1’étude du passage
transdermique des molécules. L’oreille de porc est considérée comme la plus proche de
la peau humaine selon des études comparatives sur des peaux prélevées a différents
endroits (épaule, dos, oreilles) (Tableau 9).

Espece Peau entiere (mm)  Epiderme (um)  Couche cornée (um)
Homme 3,0 70 16.8
Porc 3,4 66-72 21-26
Rat 0,9-2,8 30,4-61,1 13,7-34,7
Souris 0,7 29 9
Souris Hairless 0,7 28,6 8,9

TABLEAU 9: EPAISSEUR DE LA PEAU, DE L'EPIDERME ET DE LA COUCHE CORNEE EN FONCTION
DE L'ESPECE CONSIDEREE [119],[116],[120]

Pour notre expérimentation, des oreilles de porc fraiches ont été obtenues aupres d’un
abattoir local et ont été nettoyées sous l'eau froide. La peau entiere a été retirée
soigneusement de la région externe de l'oreille et séparée du cartilage avec un scalpel.
Enfin, la peau a eté lavée, dégraissée, découpée puis conservée au congélateur dans un
emballage en aluminium a -80°C. Les échantillons ont été mélangés délibérément pour
prendre en compte la différence des peaux et des épaisseurs dans le calcul du transport des
molécules.
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4.4. Protocoles

L’¢laboration du protocole s’est effectuée en se basant en partie sur la littérature et sur
I’expérience de collégues biologistes du laboratoire IMRCP de Toulouse.
L’expérimentation a été réalisée avec 5 cellules de Franz en parallele, posées sur une
plague magnétique faisant tourner un barreau aimanté a une vitesse de 30 tr/min. Les 5
cellules doubles parois sont reliées a un systeme de circulation d’eau a 37°C, ceci permet
de garantir la méme température pour toutes les cellules et de se rapprocher des conditions
réelles (température du corps humain). Le compartiment receveur contient un volume de
12 ml de PBS. La peau de porc se situe entre le compartiment receveur et donneur, ce
dernier contient 200 pl de lidocaine HCI a 2% de concentration (20 mg/ml).

Des échantillons de 0,8 ml sont prélevés toutes les 30 minutes pendant une durée de 3
heures. Ces échantillons sont analysés par la suite pour remonter a la quantité de lidocaine
cumulées au bout des 3 heures au niveau du compartiment receveur et donc a la quantité
qui a diffusé a travers la membrane. Ce volume retiré (0,8 ml) est remplacé instantanément
par du PBS neuf. Le volume retiré est pris en compte dans le calcul et 1’analyse des
données.

L’¢électrode positive de 8 mm de diameétre est déposée sur la peau déja imbibée de
solution, ensuite 1’¢lectrode négative est introduite dans le compartiment receveur, en
prenant soin de garder a peu prés le méme emplacement pour les 5 cellules. Ces
électrodes sont reliées a une source de courant dont la conception sera présentée dans le
Chapitre IV.

Plusieurs scénarios de stimulation électrique ont été mis en place et seront présentés par
la suite. Dans un premier temps, nous avons appliqué une densité de courant de 0,5
mA/cm? pendant 30 minutes pour une durée totale d’expérimentation de 3 heures,
comme illustré sur la Figure 23. 1l est recommandé dans plusieurs etudes de se limiter a
une densité de courant maximum de 0,5 mA/cm? pour éviter toute brllure ou sensation
de géne. Cependant, une étude sur la tolérance a démontré que 1’étre humain peut
supporter jusqu’a 5,5 mA/cm? pendant 20 minutes [92]. La durée d’application, la
surface des électrodes et la densité de courant sont donc des facteurs qui nécessitent une

optimisation pour garantir 1’efficacité de I’administration et la sécurité de 1’ utilisateur.
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FIGURE 23 : STIMULATION ELECTRIQUE : 0,5 MA/CM2 PENDANT 30 MINUTES PUIS 0 MA/CM?2
PENDANT 150 MINUTES

4.5. Procédure étape par étape :

1) Placer les cellules sur la plague magnétique et déposer le barreau aimanté a
I’intérieur de chacune d’elle. Ensuite, relier toutes les cellules au systéme de
circulation d’eau a 37°C.

2) Remplir le compartiment receveur de PBS et laisser chauffer (double parois). En
méme temps, sortir la peau, déja préparée, du congélateur et laisser une dizaine de
minutes a température ambiante.

3) Déposer les peaux sur les 5 échantillons et fermer avec le compartiment donneur
en fixant la structure a 1’aide d’un clapet. A ce stade, une attention particuliére doit
étre portée a la formation de bulles d’air sous la peau, ce vide pourrait bloquer
completement le passage des principes actifs.

4) 200 pL de lidocaine HCI a 2% (4 mg dilué dans de 1’cau pure) est déposée dans le
compartiment donneur.

5) L’¢lectrode positive est déposée sur la peau et celle négative immergée dans le
compartiment receveur. La premiere électrode est reliee a la borne positive de la
source de courant et la seconde a la masse.

6) Prélever le premier échantillon de 0,8 ml (a t = 0), pour s’assurer que la quantité au
départ est bien nulle et que la peau n’est pas endommagée puis remettre, avec une
seringue différente pour chaque cellule, le méme volume prélevé avec du PBS vierge.

7) Prélever un échantillon a 30 minutes dans chaque cellule puis arréter la stimulation

électrique.
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8) Refaire les mémes opérations de prélevement chaque 30 minutes jusqu’au 7
échantillon (3 heures). Au total, on obtient 35 échantillons & analyser.

La Figure 24 présente la cellule de Franz utilisée lors de I’expérimentation. A gauche avec

I'ionophoreése et a droite en diffusion passive.

FIGURE 24 : LA CELLULE DE FRANZ UTILISEE LORS L'EXPERIMENTATION : A GAUCHE AVEC
STIMULATION ELECTRIQUE, A DROITE : DIFFUSION PASSIVE

4.6. Conditions expérimentales

Dans un premier temps, plusieurs scénarios de stimulation électrique ont été élaborés
pour valider et quantifier 1’amélioration du transport de molécules apporté par
I'ionophorése. Pour cela, une densité de courant de 0,5 mA/cm? a été appliquée pendant
30 minutes puis éteinte pendant le reste du temps (2h30). En parallele, le méme
protocole a été adapté pour une diffusion passive, cette fois sans stimulation électrique,
utilisé pour comparer les deux transports (actif et passif).

Dans un second temps, nous souhaitions veérifier la relation et la dépendance de la
quantité de médicaments délivrée en fonction du courant et de la durée de son
application. Pour cela, nous avons appliqué différentes intensités (plus forte et plus
faible) de sorte a voir I’effet dans les deux sens. D’autres expérimentations ont alors été
mises en place avec des densités de courants de 0,25 mA/cm? et 0,75 mA/cm? pendant
30 minutes.
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5. ANALYSE DES RESULTATS

5.1. Spectroscopie de la lidocaine HCI

Avant d’analyser les échantillons prélevés et calculer la quantité de lidocaine passée a
travers la peau, il a fallu déterminer la longueur d’onde pour laquelle la lidocaine
présente le plus d’absorbance et de s’assurer de la linéarité de cette absorbance selon
différentes concentrations. La longueur d’onde de 254 nm est utilisée dans certaines
études [121]. Cependant, cette valeur peut varier selon le solvant utilisé. Nous avons
donc déterminé la longueur d’onde propre a notre expérimentation.

En utilisant un spectrophotometre UV, nous obtenons le spectre de la lidocaine HCI
avec du PBS comme solvant sur une gamme de la longueur d’onde entre 200 et 300 nm
(Figure 25). Nous avons utilisé 4 concentrations de chlorhydrate de lidocaine : 50, 150,
300, et 600 pg/ml.

3,5
3
600 pg/mL
2,5 e 300 pug/mL
E 2 s 150 pug/mL
= e 500 p1g/ ML
E 1,5
<
1
0,5
1]
200 220 240 260 280 300

Longueur d'onde A (nm)
FIGURE 25: SPECTROPHOTOMETRIE DE LA LIDOCAINE HCL A DIFFERENTES CONCENTRATIONS

Nous avons choisi la longueur d’onde de 263 nm et vérifié que la linéarité est respectée
pour les différentes concentrations. Pour cela nous avons tracé, pour la longueur d’onde
263 nm, I’absorbance en fonction des 4 concentrations et constaté que cette derniére est
bien linéaire comme présenté sur la Figure 26. Le coefficient molaire d’extinction, appelé
aussi coefficient d’absorption molaire () a été calculé selon la loi de Beer-Lambert ; il est
de 427,57 M .em™.
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FIGURE 26: LINEARITE DE L'"ABSORBANCE EN FONCTION DE DIFFERENTES CONCENTRATIONS A 263 NM DE
LONGUEUR D'ONDE

L’analyse des différents échantillons se fait par HPLC « High Performance Liquid
Chromatography ». La Chromatographie en phase Liquide a Haute Performance est une
technique de séparation analytique de produits présents dans un mélange. Le principe
repose sur le fait que le mélange a traiter est entrainé a haute pression dans une colonne
par un mélange que 1’on appelle « phase mobile ». Cette phase est souvent composée
d'eau et de solvants organiques miscibles (acétonitrile). La phase stationnaire est quant a
elle composée de « grains » et constitue I'intérieur de la colonne. Ce sont les différences
d'affinités entre le mélange et les différentes phases qui permettent de séparer les
constituants pour ensuite pouvoir les quantifier. La Figure 27 présente le schéma de
principe d’un chromatographe en phase liquide. Le document [122] fournit des
informations détaillées sur chaque partie.

Phase mobile _| Résg;volr
solvant
Y
Svs;zme | _, Appareil pour gradient |
pompage , ou microprocesseur |
_______ | S
| Passeur il ) o T
. automatique ‘Mu Injecteur Disﬂg%ig‘:ﬂgt'i‘ysg“o” :
, d'échantillons | | _ _ automatique i
_______ == . _
| Thermorégulation - — | Celonne |4—— Phase stationnaire
I — —
i
Y .
_________ ] | I g .
H ; Trait t
: Thermorégulation - - 4 Détecteur |- — “| Intégrateur — - 1 dB’:hz;’:ges:
|____"_' e
_—— Collecteur |
de fractions |
y ! R
Enrcgistreur

FIGURE 27: SCHEMA DE PRINCIPE D'UN CHROMATOGRAPHE EN PHASE LIQUIDE
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Le systeme HPLC utilisé au sein du laboratoire IMRCP est équipé d'une colonne
Phenomenex Kinetex 5u C18 100A (5 um ; 250x4,6 mm). Nous avons choisi une phase
mobile isocratique constituée d'acétonitrile/acide formique 0,1% (20/80) avec un debit
de 0,6 mL/min. Le volume d'échantillons injectés est de 50 pL. Le mode d'élution
isocratique est le plus simple a mettre en ceuvre puisqu'il ne nécessite pas de temps de
rééquilibrage de la colonne entre les analyses. La détection des pics se fait par UV a 263
nm comme justifié précédemment. Le temps de rétention est de 6,9 minutes, il s’agit du
temps pour lequel les pics correspondant a la molécule de lidocaine HCI apparaissent,
les aires sous ces pics sont calculées et permettent, grace a une courbe de calibration, de
remonter a la quantité exacte de lidocaine dans les échantillons. Un exemple du systeme
HPLC est présenté sur la Figure 28.

| ~ax g

o
—

(o

-

FIGURE 28 : SYSTEME D'ANALYSE HPLC

Nous avons tracé la courbe de calibration ou d’étalonnage relative a la concentration de
la lidocaine dans le PBS (Figure 29). Cela veut dire que chaque aire correspond a une
concentration précise qu’il a fallu déterminer. I1 est intéressant de rappeler que le PBS
est une solution tampon qui permet d'obtenir une solution stable au niveau du pH, il est
autour de 7,2.

La courbe de calibration est linéaire (R? > 0.999) sur une gamme de concentration de
5.107 410" Moles.

2500000
y = 2E+09x + 1419,8

R*=1
2000000

1500000
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1000000
500000
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FIGURE 29:COURBE D'ETALONNAGE DE LA LIDOCAINE
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Le passage en échelle logarithmique facilite le calcul pour la suite. De la Figure 30, on
obtient I’équation Y =0,9792X +9.26 d’ou la concentration du principe actif [PA]

Log (aire)-b

X=10 =2
EQUATION 10: PASSAGE DE L'"ECHELLE LINEAIRE A LA LOGARITHMIQUE
a étant la pente et b I’ordonnée a 1‘origine.

La concentration X étant en Mol, on multiplie par (288,8x1000) pour obtenir une
concentration en g/ml.

Concentration molaire x masse molaire x1000 = 1Mol/L x 288,8 g/Mol x1000 = g/ml
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y =0,9792x+9,2644
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FIGURE 30:COURBE D'ETALONNAGE EN ECHELLE LOGARITHMIQUE

5.2. Analyse des données

Apres ’analyse des différents échantillons par HPLC et I’extraction de la quantité en
gramme par mol dans chaque échantillon, la quantité cumulée est calculée en prenant en
compte tous les échantillons, le volume de compartiment receveur, sans oublier la
concentration des échantillons de 0,8 ml préelevée a chaque fois. La quantité cumulée

s’écrit comme suit :

Qi =[PA]i'12m| +V P'z;_ll:PA]

EQUATION 11: QUANTITE CUMULEE DU PRINCIPE ACTIF

Avec [Pl la concentration du n"*™ prélévement, 12 ml le volume du compartiment receveur et V, le

volume de I’échantillon prélevé (0,8 ml).
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La quantité cumulée totale de lidocaine qui a traversé la membrane par unité de surface
de peau (pg/cm2) est calculée en additionnant les quantités cumulées (i = 7). Le flux de
la diffusion est déterminé comme étant (ug/cmz/h) :

_ AQ,
J.= AT.S

EQUATION 12: FLUX DE LA DIFFUSION TRANSDERMIQUE

Avec Qt la quantité totale et T le temps.

Nous avons donc tracé, pour chaque cellule, I’évolution de la quantité cumulée du
principe actif et du flux transdermique en fonction du temps. Une étude statistique
(Variance a sens uniqgue ANOVA) a été réalisee avec un seuil de signification de 0,05
(risque d’erreur de 5%). Toutes les mesures ont été refaites au moins 5 fois. L’erreur
standard est tracée sur tous les graphes.

La validité des données pour chaque cellule et la reproductibilité des résultats ont été
discutées. Quelques rares valeurs aberrantes ont été exclues de I’analyse statistique ;
nous avons été confrontés a deux scénarios extrémes :

Le principe actif diffuse dans son intégralité : ce cas s’explique par une peau
endommagee lors de la découpe.

Aucune molécule ne passe a travers la membrane : ceci est la conséquence de la
création d’une bulle qui empéche le contact entre la peau et la solution du compartiment
receveur.

6. RESULTATS ET DISCUSSION

6.1. L’effet de I'ionophorése sur le transport transdermique

Etant donné que I’anode a une surface de 0,5 cm? (I1.R2=T1.0,42), nous avons appliqué

un courant de 0,25 mA pour respecter la densité de courant de 0,5 mA/cm2. La quantité
de principe actif qui a traversé la peau en fonction du temps est présentée sur la Figure
31. Nous constatons que la diffusion passive croit graduellement jusqu’a atteindre une
valeur de 50 pg/cm? en 3 heures de diffusion. Quant a la diffusion ionophorétique, nous
remarquons une pente plus élevée avec une valeur atteignant 199 + 14 pg/cm? en 3
heures de diffusion. On obtient donc une amélioration significative du transport de la
lidocaine. La quantité totale ayant traversée la peau a pratiquement quadruplé.

On constate un autre phénomeéne intéressant ; méme apres avoir arrété la stimulation
électrique (apres 30 minutes), la courbe de diffusion active garde une pente élevée pour

ce qui est cens¢ étre une diffusion passive, ceci pourrait s’expliquer par un effet
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d’entrainement ou d’inertie de molécules, qui accélére le mouvement de molécules dans
le sens du champ électrique créé (de I’anode vers la cathode).

250,00 -

200,00 -

ON OFF

150,00

—&—lonophorése
100,00 -
—l—Passif

Quantité délivrée en pg/cm?+/-SD

50,00

0,00 ——.4 ; ;
o 0,5 1 1,5 2 2,5 3
Temps (hr)

FIGURE 31: QUANTITE DE LIDOCAINE DELIVREE EN 3 HEURES, AVEC ET SANS STIMULATION ELECTRIQUE

De cette méme courbe, on extrait un parameétre appelé temps de latence, il est estimé en
extrapolant la partie linéaire de la quantité délivrée sur I’axe du temps. Il décrit le temps
nécessaire pour une molécule pour atteindre des régions subdermiques et commencer
son effet thérapeutique. Il est d’environ 20 minutes pour le transport ionophorétique et
de 80 minutes pour le transport passif. L'ionophorése permet donc, en plus de
I’amélioration du transport, d’accélérer par 4 le début de ’effet thérapeutique.

Sur la Figure 32, nous avons tracé le flux transdermique en fonction du temps. Comme

présenté au-dessus, le flux se calcule comme étantJ _ AR il décrit la pente de la
s AT.S

diffusion entre deux points en fonction du temps et de la surface de la peau, il
représente la maniere dont le mouvement des molécules varie au cours du temps.

On peut remarquer que le flux passif est linaire tout au long de 1’expérimentation, ce
qui semble cohérent compte tenu que seule la loi de Fick entre en jeu ; tant que la
concentration du donneur est supérieure a celle du receveur, le flux est continu selon ce
gradient de concentration et du coefficient de diffusion. Alors que pour le flux
ionophorétique, on remarque d’autres phénomenes que 1’on peut difficilement dissocier
avec exactitude. Tout d’abord, la pente croit brusquement des le début de la stimulation
électrique avec un effet d’entrainement évoqué auparavant encore plus visible ; nous
atteignons le maximum du flux de 79 pg/cm?/h au bout d’une heure. Puis le flux baisse
d’une fagon continue pour rejoindre, vraisemblablement, le méme flux que la diffusion
passive.
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Les phénomenes mis en jeu (diffusion passive + électro-transport + électro-osmose) ne
sont certes pas dissociables, mais on pourrait estimer qualitativement 1’apport de chaque
force dans le flux total. En effet, si on retranche la quantité cumulée totale par diffusion
passive de la quantité cumulée totale par ionophorése, on obtient la quantité cumulée
par les deux mécanismes qui restent, a savoir 1’électro-transport et 1’électroosmose.
Sachant que 1’électro-osmose est prépondérante lors du transport de molécules de
grandes tailles [110], on pourrait, manifestement, affirmer que le mécanisme majeur
dans le cadre de cette experimentation est 1’électro-transport ; phénoméne dépendant de
I’intensité du courant de stimulation du départ.
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FIGURE 32: FLUX TRANSDERMIQUE DE LA LIDOCATINE, AVEC ET SANS STIMULATION ELECTRIQUE

Une autre donnée importante que 1’on peut extraire est le facteur d’amélioration EF
(Enhancement Factor). Il s’agit du paramétre qui définit I’efficacité de I'ionophorése en

comparant le flux en présence et en absence d’un courant électrique.

J

lonophorése
EF = —rophoree

J

passif
EQUATION 13 : FACTEUR D'AMELIORATION

La valeur moyenne du flux ionophorétique sur 3 heures est de 55 + 6 pg/cm#h et celle
du passif est de 15 £ 5. On obtient donc un EF de 3,66.

Ces résultats sont cohérents par rapport & d’autres travaux sur la lidocaine avec des
conditions différentes (intensité, durée de stimulation, concentration du principe actif
...) [105],[123],[124].
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6.2. Influence des différentes valeurs d’intensité

Aprés avoir validé et quantifié ’apport de I'ilonophorése sur le transport des molécules
avec une densité de courant de 0,5 mA/cm?, nous avons étudié 1’impact de différentes
densités de courant afin de vérifier 1’éventuelle dépendance qui pourrait exister entre
I’intensité du courant et la quantité délivrée. Une telle dépendance a été demontrée pour
les molécules de Rotigotine et Rivastigmine qui traitent les maladies
neurodégeneératives (Alzheimer et Parkinson) [125].

Pour cela, nous avons appliqué une densité de courant de 0,25 mA/cm? et de
0,75mA/cm2 correspondant respectivement a une intensité de 0,125 mA et 0,375 mA.

La Figure 33 présente la quantité cumulée totale pour les deux intensités de courant,
auxquelles nous avons rajouté pour comparaison la courbe pour I’intensit¢ 0,5 mA.
Nous obtenons 247 + 19, 199 + 14 et 115 + 7,11 pg/cm? pour respectivement 0,375, 0,25
et 0,125 mA.

On observe une tendance claire qui se dégage : plus le courant de stimulation est élevé,
plus la quantité de molécules qui traverse la peau est importante. L’idée d’un contrfle
précis de la quantité délivrée, a travers la stimulation électrique entre autres, est discutée
par la suite.

300,00
250,00 —(0.75mA/cm?
———0.5mA/cm?
200,00 ——0.25mA/cm?
150,00
ON OFF

Quantité moyenne cumulée en pg/cm?+ SD

100,00
50,00 /
000 ;

0 0,5 1 15 2 2,5

w

Temps (Hr)

FIGURE 33 : QUANTITE DELIVREE DE LA LIDOCAINE POUR DIFFERENTES STIMULATIONS
ELECTRIQUES : 0,25, 0,5 ET 0,75 MA/CM?

La Figure 34 présente le flux pour les 3 stimulations. La méme tendance est confirmée ;
le flux continue d’augmenter méme apres 1’arrét de la stimulation, puis chute d’une
facon graduelle.
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FIGURE 34 : FLUX TRANSDERMIQUE DE LA LIDOCAINE POUR DIFFERENTES STIMULATIONS
ELECTRIQUES : 0,25, 0,5 ET 0,75MA/CcMm?

Nous avons décrit la technique de diffusion par ionophorése dans le chapitre sur 1’état
de I’art comme étant régie par la loi de Faraday (Equation 6) :
I

F Z.
A partir de cette équation, nous notons que le flux de diffusion dépend linéairement du
courant I. Cela se confirme comme illustré sur la Figure 35, ou nous avons tracé la
moyenne des trois flux en fonction du temps. La linéarité des flux pour différentes
valeurs d’intensité de courant est validée (R > 0,99).

J

Ce résultat est trés important, dans la mesure ou 1’on pourrait extrapoler la valeur du
flux pour d’autres valeurs de courant se situant entre 0 et 0,375 mA. Cette linéarité
atteindra forcément une valeur limite maximum, mais cela ne nous posera aucun
probléme vu que l'ionophorése exige de faibles valeurs de courant pour éviter tout
risque de bralures ou douleurs de la part de 1’utilisateur.
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FIGURE 35: FLUX TRANSDERMIQUE DE LA LIDOCATNE EN FONCTION DES DIFFERENTES DENSITES DE
COURANT
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Pour les deux autres profils, 0,125 et 0,375 mA, le facteur d’amélioration Vvaut

respectivement 2,2 et 5,6. Le coefficient de perméabilité P (en cm/h) s’écrit : P = Ci J

D
et Cp étant le flux et la concentration du principe actif. Le Tableau 10 résume les
parametres obtenus pour les différents profils.

Densité de Quantite 4 Temps de
courant cumulée Flux P.10 latence EF
(ug/cmz/h)  (cm/h)
(mA/cm?) (Mg/cm?) (tiag)
Passif 51 +3.02 15+5 75 1,2 -
0,25 115+ 7,11 34+4 17 0,5 2,2
0,5 199 + 14 55+ 6 27,5 0,3 3,6
0,75 247 +£19 84 +5 42 0,2 5,6

TABLEAU 10 : SYNTHESE DES RESULTATS SELON LA STIMULATION ELECTRIQUE APPLIQUEE

/. POSSIBILITE DE CONTROLE VIA DES LOIS DE COMMANDE

A ce stade, nous avons mis en évidence et quantifié I’'impact de la diffusion par
ionophorése sur le transport de la lidocaine a travers une membrane biologique. Nous
avons par la suite démontré la relation linéaire qui existe entre 1’intensité du courant et
la quantité delivrée. Ceci nous conduit a un des objectifs majeurs de ce travail, qui est la
possibilité de contrdler précisément le transport des molécules par le choix de I’intensité
et de la durée d’application d’un courant électrique. Cela valide la preuve de concept
d’un systéme controlable et prédictif de délivrance de la lidocaine. Néanmoins, il est
intéressant de rappeler que cela n’est valable pour une seule molécule et que la méme
démarche devrait étre adoptée pour étudier d’autres principes actifs selon leurs tailles,
pH, pKa etc.

Une premiere loi de commande peut étre extraite a partir des différentes
experimentations realisées. Pour chaque intensité de courant et durée d’application de
courant, on obtient un profil de diffusion de la quantité délivrée différent, comme
présenté sur la Figure 36. Par exemple, 100 pg peut étre délivrée en 1 h avec 0,75
mA/cm? pour un effet rapide, délivrée en 2 h avec 0,5 mA/cm? pour un effet plus lent ou
bien en 3 h avec 0,25 mA/cm? lorsqu’une libération prolongée dans le temps est I’effet
escompté.
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FIGURE 36 : QUANTITE DELIVREE DE LA LIDOCATNE EN FONCTION DE LA DENSITE DU COURANT
ET DU TEMPS D'APPLICATION

Nous avons élaboré d’autres scénarios de stimulations électriques en variant
principalement le rapport cyclique de I’intensité du courant. Ces scénarios vont étre
abordés dans le chapitre consacré a la modélisation et la simulation numérique avec
I’objectif d’optimiser la diffusion transdermique pour un meilleur contrdle de la quantité

delivrée et une sécurité maximale pour 'utilisateur.

8. CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons présenté 1’étude réalisée pour quantifier et contrdler la
dose de principe actif délivrée par passage transdermique en se basant sur la technique
de diffusion par ionophorése. Nous avons tout d’abord introduit les facteurs qui
influencent I'ionophorése comme le pH de la solution, les propriétés de la molécule et la
densité du courant.

Nous avons par la suite présenté la plateforme de 1’expérimentation in vitro, les
matériels et méthodes utilisés en détaillant le protocole de 1’expérimentation. Elles ont
été réalisées au laboratoire IMRCP qui dispose d’un savoir-faire dans le domaine
biologique notamment dans 1’étude de la diffusion des molécules a travers une
membrane. La quantification et ’analyse des résultats a été établi par chromatographie
en phase liquide en adaptant le procéde a la molécule utilisée.

La premiere étude consistait a comparer la quantité délivrée avec et sans application
d’un courant. Les résultats de cette etude effectuée sur une peau de cochon, qui a été
reproduite plus de 5 fois, ont montré une nette augmentation de la quantité délivrée lors
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de T’application de la stimulation électrique. De plus, il s’est avéré que I’effet
thérapeutique opere 4 fois plus rapidement que pour une diffusion passive classique.
Nous confirmons, a ce stade, que la technique par ionophorése améliore la quantité
délivrée en accélérant le mouvement des molécules.

La deuxiéme étude consistait a verifier la dépendance entre la quantité délivrée et la
stimulation électrique. Pour cela, différentes stimulations électriques ont été appliquées.
Le résultat de cette étude montre une quasi-linéarité entre le courant de stimulation et la
quantité totale délivrée. Cela nous a permis d’envisager la création de lois de commande
sous forme d’abaque, qui permet de déterminer a I’avance, la quantité totale délivrée a
partir de I’intensité et de la durée de la stimulation électrique.

Dans le chapitre suivant, nous présentons la modélisation et la simulation de la diffusion
ionophorétique de la structure verticale « Cellule de Franz » dont certains paramétres
sont extraits de 1’expérimentation. Ce modéle nous a permis ensuite d’élaborer un
modéle de structure planaire « MEMS-compatible » optimisée en termes de géométrie.
Par la suite, nous présentons plusieurs lois de stimulation électrique qui pourront étre
embarquées dans un systeme intelligent pour permettre de choisir le profil de
stimulation selon I’effet recherché.
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CHAPITRE Ill : MODELISATION ET SIMULATION DU
TRANSPORT IONOPHORETIQUE A TRAVERS UNE
MEMBRANE BIOLOGIQUE
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1. INTRODUCTION

Dans la littérature, plusieurs modéles mathématiques traitent de la diffusion
ionophorétique, avec plus ou moins de complexité, selon les hypotheses considérées
[126]. Ces modeles permettent de prédire le taux de diffusion en fonction du courant
appliqué mais également de mieux comprendre les mécanismes ionophorétiques mis en
jeu.

Le modele Nernst-Planck est le plus utilisé dans la littérature, il décrit le mouvement des
molécules sous I’effet d’un gradient de concentration, d’un champ électrique et du
mouvement du fluide. Plusieurs chercheurs ont implémenté ce modéle dans leurs travaux
pour prédire le flux des molécules en régime permanent ou en fonction du temps [127],
[128]. Le plus souvent, les études incluent une seule voire deux espéces chimiques dans la
modeélisation, les résultats qui en découlent ne refletent donc pas forcément la réalité et
doivent étre pris avec précaution. Les substances médicamenteuses et surtout la peau
humaine contiennent une mixture ionique beaucoup plus complexe.

Une autre hypothese, qui est souvent admise, est celle de considérer le champ électrique
comme uniforme a travers toute 1’épaisseur de la peau. Cela simplifie grandement le
calcul, mais reste tres approximatif vis-a-vis de la structure hétérogene de la peau et des
différents coefficients de conductivité de chaque couche.

Pour ces raisons, nous avons décidé de nous affranchir de ces hypothéses, et d’opter pour
une approche différente pour aborder ce probléme. Le processus classique voudrait que
I’on applique un mod¢le déja établi sur un cas d’étude précis, avec toutes les hypotheses
de simplification qu’il comporte, puis de valider le modele par des expérimentations.
L’approche que nous avons adoptée est différente comme I’illustre le diagramme présenté
sur la Figure 37.

Le point de départ est I’application du modele de transport basé sur les équations de
Nernst-Planck modifiées. Aprés avoir réalisé la géométrie de la cellule de Franz « CF » et
attribué les différents matériaux de la structure, nous nous sommes basés, dans un premier
temps, sur la littérature pour déterminer divers parameétres, notamment ceux liés a la
conductivité, la diffusion et 1’épaisseur des différentes couches de la peau. Une fois le
modele construit en se basant sur ces parameétres, nous avons comparé les résultats de la
simulation avec les résultats de 1’expérimentation in vitro (structure verticale). Ensuite,
nous avons affine certains parametres, décrits par la suite, afin de coller au mieux a
I’expérimentation. Une fois ce modele validé, nous avons transposé¢ ce modele sur une
nouvelle géométrie, a savoir un patch plat (structure horizontale) puis validé les
simulations. Une derniére étape consiste a optimiser la diffusion via les facteurs de formes
des électrodes et des profils de stimulation électrique.
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FIGURE 37 : DIAGRAMME DE L’APPROCHE DE LA MODELISATION ET DE LA SIMULATION D’UNE STRUCTURE
VERTICALE ET LE PASSAGE VERS UNE STRUCTURE PLANAIRE

2 MODELISATION ET VALIDATION D’UNE STRUCTURE
VERTICALE

2.1 Simulation avec la méthode des éléments finis

Nous avons réalisé des simulations a 1’aide du logiciel COMSOL Multiphysics version 5.3
[129] qui permet de modéliser et de simuler plusieurs phénomenes physiques en 3D
(électrostatique, électromagnétique, fluidique...). Il permet de coupler les phénoménes
associés, avec une résolution par la méthode des éléments finis.

COMSOL offre une flexibilité et une interface intuitive pour 1’utilisateur, le processus a
suivre pour une simulation est présenté sur la Figure 38. Il consiste en 6 étapes, que 1’on
retrouve pratiquement dans tout logiciel de modélisation numérique et qui sont abordées
brievement dans la suite du chapitre. La premiére étape consiste a définir la géometrie de
la structure, puis choisir les matériaux correspondant a chaque partie de la géométrie,
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ensuite déterminer la loi et les parametres physiques qui modélisent au mieux les
phénomenes physiques. La définition des conditions aux limites et initiales est une étape
cruciale pour définir le domaine de validité du mod¢le. Par la suite, on retrouve I’étape du
maillage puis la résolution des équations et finalement le post-traitement des résultats.

Dessinde la N Choix des Sélection des lois
géomeétrie - matériaux physiques
Définition des
—> conditions Maillage Solution
initiales et limites

FIGURE 38 : PROCESSUS A SUIVRE LORS D'UNE SIMULATION EN ELEMENTS FINIS

2.2 La géométrie et le choix des matériaux de la structure

o Géométrie
De maniére générale, cette étape consiste a définir la géométrie de la structure et les
matériaux associés. Nous avons repris le design et la géométrie de la cellule de Franz
utilisee durant les expérimentations in vitro. La Figure 39 présente une vue 2D simplifiée
de la structure avec les différentes dimensions. Une attention particuliere a été portée sur
la peau humaine en ne la considérant pas comme une partie homogéne mais en prenant en
compte les différentes couches la constituant pour une modélisation la plus fidéle possible.

$ 0.1cm Membrane

$ 0.0024 cm Couche cornée

$ 0.0876 cm Epiderme + derme

I 6.5cm et r=0.75cm PBS

FIGURE 39 : CouPE 2D DE LA STRUCTURE MODELISEE

La géométrie du receveur (PBS) a été calculée de facon a obtenir 12 ml de volume.

Sachant que pour un cylindre, le volume s’écrit : V =r?h.z =0.75°* 6.5 * 7 =11.48 cm*=
11.48 ml auquel se rajoute =~ 0.6 ml de volume du tube de prélévement. La concentration
du principe actif utilisé expérimentalement est de 2% i.e. 20 mg/ml, sachant que :
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C : Concentration en mol/m®
m : Masse du medicament en g
M : Masse molaire en g/mol

V : Volume du réservoir

. m
MV

M =288 g/mol, m=6.3mget V = r?.h.z =1cm2x0.1 cm x 3.14 = 0.314 cm’ et donc la concentration du
patch en lidocaine est de C = 70 mol/m?.

La Figure 40 présente une vue 3D de la cellule de Franz. Il est important de signaler que la
CF utilisée lors de I’expérimentation contient une double paroi pour la circulation de 1’eau
a 37°C pour le maintien de la température. Une simplification a été faite en supprimant la
double paroi pour notre structure de simulation et en considérant une température fixe de
I’ensemble a 37°C. La figure a gauche présente la structure finale utilisée pour la
simulation, celle de droite est un zoom pour mieux visualiser le réservoir et les couches de
la peau. La surface des différentes couches a été réduite intentionnellement sur cette figure

pour différentier les couches.

Couche cornée

Derme +
épiderme

Electrode Réservoir

FIGURE 40 : VUE 3D DE LA CELLULE DE FRANZ

e Matériaux

COMSOL dispose d’un grand nombre de matériaux avec des propriétés qui sont mis a
jour au fil des versions du logiciel. La possibilité est donnée a 1’utilisateur d’ajouter de
nouveaux matériaux et de changer leurs caractéristiques avant d’affecter un matériau a
chaque partie de la structure.
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Le réservoir est composé d’un matériau de conductivité électrique de 1,5 S/m et d’un
coefficient de diffusion de 7,4 .10 m2/s. Nous avons attribué un coefficient de diffusion
de respectivement 20.10™* et 1,75.10™° m¥s 4 la couche cornée et & I’ensemble {épiderme
et derme}. Ce coefficient est déterminant lors d’une étude de diffusion transdermique ou
autre. Le coefficient de diffusion D a travers une membrane est calculé expérimentalement
a partir de 1’épaisseur de la peau, h, et du temps de latence tj,q (décrit dans le chapitre
précédent) [130] :

h2
_F

lag
EQUATION 14: COEFFICIENT DE DIFFUSION

Le coefficient de diffusion dans un liquide se calcule a partir de I’équation de stokes-
Einstein [34]:

L
6rur,N,

EQUATION 15: STOKES-EINSTEIN

R est la constante des gaz parfaits (8,31 J/ (mol.K)), T est la température absolue (°K), u

la viscosité dynamique en (Pa.s), N, est le nombre d’Avogadro et rs=0,657 x M*? x 10
(M = Masse molaire). La masse molaire des molécules agit a ce niveau sur la diffusion des
molécules dans notre modeéle.

(8,31).(310)

D= ~1.10°m?/s
6.7.(0,5.107%).(0,657.288"%.10™°).(6.10%)

La viscosité choisie est celle du PBS, sa valeur est issue de la littérature [131].

2.3 Méthodes et lois physiques utilisées

- Conditions initiales et limites

Un certain nombre d’hypothéses et de conditions sont posées permettant de simplifier
notre modele tout en s’assurant de la cohérence de ces hypothéses. La Figure 41 présente le
modele simplifié du mouvement de molécules ionisées a travers une membrane sous
I’effet d’un champ électrique. On suppose que la concentration du donneur est Cy et qu’au
temps t = 0, la concentration est nulle dans la zone « receveur » et dans la membrane. Les
frontieres de la structure sont considérées impermeables et toutes les substances sont
transférées dans le domaine défini de la structure.
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C(x=0)=0
C(X=L)=Co

C(t=0)=0, 0 <x<L

«—— | __Champ électrique

Molécule ionisée

— 1

C=0 C=Co

FIGURE 41: MODELE SIMPLIFIE DECRIVANT LA DIFFUSION DE MOLECULES IONISEES SOUS L'EFFET D'UN
CHAMP ELECTRIQUE

- Modélisation physique

Comme décrit précédemment, le transport ionophorétique est gouverné par 1’intensité, la
durée et le profil du courant appliqué. Physiquement, le flux d’'une molécule, J, a travers
une membrane et en présence d’un champ électrique, dépend du gradient de la
concentration et du potentiel. Il s’écrit comme étant la somme de la contribution de trois
flux différents, que nous allons définir brievement.

J = ‘J passif + ‘Jmigration + ‘]convection

EQUATION 16: LES TROIS MECANISMES GOUVERNANT L'IONOPHORESE

Le premier terme est le flux passif, il est décrit par la premiere loi de Fick. La diffusion
passive a travers une membrane est proportionnelle a un gradient de concentration. Elle

s’écrit comme étant :

D VC.

passive — i i

J
EQUATION 17: 1ERE LOI DE Fick

D et C sont le coefficient de diffusion de I’espéce dans le milieu et C sa concentration.

Le second terme fait référence au phénomeéne de la migration électrique i.e. le mouvement

des ions sous I’effet d’un champ électrique. Pour modéliser ce transport, on s’appuie sur
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I’équation de Nernst-Planck, qui est I’extension de la loi de Fick précédemment décrite.
Elle rajoute un terme qui est proportionnel au champ électrique :

DzFCE
J migration =
RT

EQUATION 18: NERNST-PLANCK

z étant la charge de I’ion, F est la constante de Faraday (96500 C/mol), R est la constante
des gaz parfaits (8,31 J/ (mol K)), T est la température absolue (K) et E est le champ
électrique.

La mobilité électrique est liée au coefficient de diffusion par la relation de Nernst-
Einstein [132] :

Z.FD,

“= TR

EQUATION 19: NERNST-EINSTEIN

Par consequent, le terme ZF sert de constante de proportionnalité entre la mobilité
RT

électrique et le coefficient de diffusion, on remarque que la température et la charge de la
molécule sont des parameétres importants a prendre en compte dans la simulation.
Nous obtenons alors in fine I’équation de Nernst-Planck dans un champ électrique :

D,zFC,E

—-D,VC,
RT

J =
EQUATION 20: NERNST-PLANCK DANS UN CHAMP ELECTRIQUE

Le troisieme terme fait référence au flux convectif, i.e. électroosmose, qui se produit
lorsqu’une molécule chargée entraine le déplacement du solvant. Les ions Na® par
exemple, lors d’un transport ionophorétique, peuvent déplacer des molécules d’eau dans
leurs directions de mouvement. Malgré le fait que la contribution de ce flux est considérée
comme négligeable devant les deux précédents, nous avons décidé, dans un premier
temps, de le prendre en compte dans une premiéere simulation et de voir son impact sur le
transport total des molécules, avant de 1’inclure définitivement, ou pas, dans la suite des
simulations.

Le flux convectif s’écrit de la fagcon suivante :

J =Cu

convection
EQUATION 21: FLUX CONVECTIF

Avec u la vélocité du flux convectif et C la concentration.

La somme des trois flux nous donne I’équation de Nernst-Planck modifiée suivante :
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D,zFC,E

—~D,VC, +C,u
RT

J =
EQUATION 22: NERNST-PLANCK MODIFIEE

Pour finir, nous appliquons la loi de conservation de la masse pour obtenir 1’équation

finale qui nous permettra de commencer 1’étude [133] :

G Givd = —w + DAC, —V(C,u)

EQUATION 23: L'EQUATION FINALE POUR LA RESOLUTION DU TRANSPORT IONOPHORETIQUE

2.4 Maillage de la structure

Il s’agit de ’avant derniére étape, avant la résolution des €quations. Le maillage, ou la
discrétisation, permet de découper la structure en plusieurs petits triangles (éléments finis).
L’équation aux dérivées partielles est résolue aux nceuds du maillage, la solution est donc
calculée a partir des points du maillage (résolution discrete) puis ce résultat est interpolé
pour déterminer tous les points du domaine. Plus le maillage est fin, plus le degré de
liberté est grand et par conséquent plus la solution est fiable, au détriment du temps de
calcul. Un compromis doit donc étre trouve, notamment pour la tolérance relative de

calcul qui est un parameétre de convergence de la solution.

La Figure 42 présente le maillage de la structure entiére, celle de gauche illustre la densité
du maillage nécessaire au niveau de la couche cornée au vu de sa faible épaisseur.
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FIGURE 42: MAILLAGE DE LA CELLULE DE FRANZ
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3 SIMULATIONS ET INTERPRETATIONS

3.1 Simulation de la diffusion dans la cellule de Franz

TRANSPORT PASSIF

La premiére étape a été de simuler la diffusion passive dans la cellule de Franz sur une
durée de 3 heures. Le module utilisé sur COMSOL qui permet de résoudre les équations
présentées précédemment est « transport d’espéces diluées ». Les résultats de la simulation
(A) comparés aux valeurs expérimentales (e) ont été relativement proches (Figure 43).
Un travail d’affinement sur certains paramétres a été réalisé afin de faire correspondre
davantage les deux courbes. Pour cela, nous avons agi sur le coefficient de diffusion de
I’épiderme et de la couche cornée tout en étant au voisinage des valeurs déja calculées
expérimentalement et de celles de la littérature. La Figure 43 montre la courbe finale de la
simulation et celle obtenue expérimentalement. Nous remarquons que les courbes
présentent la méme pente et que 1’écart maximum est d’environ 4%. Nous pouvons donc
valider cette simulation pour la diffusion passive. Le coefficient de diffusion, qui est le
parameétre clé dans les études de diffusion, est fixé a partir de cette étape et ne sera plus
changé par la suite.

Courbes diffusions passives
120

=
=]
o

80

60

—@-Expérimentale

10 ——Simulation

20

Quantité moyenne diffusée en pg

0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5
Tempsenh

FIGURE 43: DIFFUSION PASSIVE DANS UNE CELLULE DE FRANZ (SIMULATION ET EXPERIMENTATION)

TRANSPORT ACTIF

Une deuxiéme loi physique permettant de prendre en considération le courant et le champ
électrique est intégrée a notre modele. Le phénomene de migration et convection sous
I’effet d’'un champ électrique sont donc pris en compte. Il est a noter que lors des
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expérimentations en laboratoire, une densité de courant de 0,5 mA/cm? était appliquée sur
une surface d’électrode de 0,44 cm? (r2.z=0.3752x3.14) et donc un courant de 0,22 mA.
La tension relevée au début de I’expérimentation est d’environ 2,6 V, ce qui équivaut a
une résistance de peau de 11,8 KOhms. Cette tension sera la référence tout au long de la
simulation.

Nous avons donc appliqué cette tension pendant 30 minutes avant de I’arréter pour laisser
place a une diffusion passive pendant 2h30. La Figure 44 présente les résultats de la
simulation (A) et de I’expérimentation (e) du transport actif a travers la cellule de Franz.
Nous pouvons remarquer que la pente de la simulation ne suit pas forcément celle de
I’expérimentation mais la tendance reste la méme. Toutefois, les valeurs de la simulation
sont incluses dans la déviation standard calculée. En effet, le facteur biologique, i.e.
différentes peaux lors de I’expérimentation, mene a une grande variabilité des résultats,
d’ou la grande marge de la déviation standard. Un travail d’optimisation a été effectué
cette fois-ci sur la valeur de la conductivité électrique pour faire correspondre les deux
courbes.

A partir de ces résultats, nous avons validé la modélisation et la simulation de la diffusion
dans la cellule de Franz. La prochaine étape est de transposer le méme modele a une
structure planaire.

Courbe de la diffusion active avec déviation standard
400

350
300
250
200

——Simulation

150 —8—Expérience
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Quantité moyenne diffusée en pg

U
o

] 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5

Tempsenh

FIGURE 44: DIFFUSION ACTIVE DANS UNE CELLULE DE FRANZ (SIMULATION ET EXPERIMENTATION)

Le Tableau 11 présente les coefficients de diffusion retenus en simulation, comparés a
ceux calculés a partir des expérimentations et aux valeurs de la littérature.
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Coefficient de diffusion Expérimentation

Simulation Littérature
(m3/s) (Calcul)
1.10™[134]
Couche cornée 2.10" 2.10™
7.10"%[135]
Derme + épiderme 1,75.10™%° 1,75.10™%° 0,1.10™° [134]
Sub-dermique (PBS) 0,78.10° 1.10° 10.10° [134]

TABLEAU 11 : COMPARAISON DES VALEURS DES COEFFICIENTS DE DIFFUSION (SIMULATION /
EXPERIMENTATION / LITTERATURE)

3.2 Impact de la convection sur le transport actif

D’une manicre générale, la convection apparait lorsqu’un champ électrique tangentiel se
crée, un mouvement de fluide (molécules d’eau) prend effet dans le sens du champ
électrique. Ce mouvement est engendré en grande partie par une différence de potentiel
électrocinétique (potentiel Zeta) au niveau de I’interface paroi-liquide. Pour plus de détails
sur ces interactions, les documents [136] et [131] abordent en profondeur plusieurs aspects
de la convection.

Pour mieux quantifier la contribution de la convection dans le transport total, nous avons
séparé, au niveau de I’exploitation des résultats de la simulation, I’apport du flux convectif
et du flux que nous avons appelé diffusif (passif et électro-migration).

Nous avons intégré le paramétre Zeta dans notre modeéle et lancé une nouvelle simulation.
Nous avons considéré des valeurs minimum et maximum de ce parameétre en nous basant
sur la littérature [131], [137]. L’amplitude de ce potentiel indique la bonne stabilité
¢lectrostatique ( > £ 60mV). Nous avons donc pris { = -0.1, -0.01 et -0.001V, puis les
mémes valeurs avec un potentiel positif. La Figure 45 a gauche présente le flux diffusif
(A) et les flux convectifs (@) sur une échelle linéaire.

On remarque que le flux diffusif atteint une valeur maximum a 1800 secondes (30
minutes) lorsque le courant est appliqué, puis baisse apres ’arrét de la stimulation pour
laisser place a une diffusion quasiment constante dans le temps. Quant aux différents flux
convectifs, tous les graphes sont superposés et de faibles valeurs comparés au flux diffusif.
L’échelle logarithmique (figure de droite), montre bien 1’écart de deux décades qu’il y a
entre les deux flux. Une autre remarque intéressante a relever, est que le flux convectif a

baissé au bout de 2200 secondes environ. Il n’y a pas de coupure nette comme pour le flux
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diffusif (électro-migration), mais le mouvement de fluide continue quelques minutes avant
une disparition compléte. Ceci est, a priori, di a un phénomeéne d’entrainement des
molécules entre elles. Par conséquent, nous avons exclu le phénomene convectif pour la
suite de notre étude.
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FIGURE 45 : FLUX DIFFUSIF ET CONVECTIF (A GAUCHE : ECHELLE LINEAIRE. A DROITE : ECHELLE
LOGARITHMIQUE)

A ce stade, nous avons modélisé la diffusion de molécules a travers une membrane
biologique en utilisant la géométrie d’une cellule de Franz. Nous avons adapté la valeur de
parametres importants tels que le coefficient de diffusion et la conductivité électrique afin
de faire correspondre la simulation a I’expérimentation. Cependant, il est important de
mentionner que les deux courbes de résultats (simulation et expérimentation) avaient la
méme tendance globale et que le travail d’ajustement de parameétres n’a fait qu’accentuer
la correspondance entre les deux courbes.

La Figure 46 présente qualitativement la concentration de molécules dans le compartiment
receveur avec et sans application de courant électrique au début et a la fin (0 et 3 heures).
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FIGURE 46 : CONCENTRATION DES MOLECULES AVEC ET SANS STIMULATION ELECTRIQUE DANS LA
CELLULE DE FRANZ

3.3 Modélisation et validation d’une structure planaire

L’objectif de cette partie est d’appliquer le modéele de la cellule de Franz sur la nouvelle
géométrie présentée sur la Figure 47. Nous passons d’une structure verticale vers une
structure qui se rapproche du patch final envisagé. La concentration des molécules a été
recalculée pour les nouvelles dimensions du compartiment donneur, et la géométrie des
électrodes a eté adaptée pour la structure. La surface du patch est de 15 x 5 cm, 1’épaisseur
des couches de la peau n’a pas été modifiée. Nous avons choisi un diamétre de 2 cm pour

les deux électrodes et une distance inter-électrode de 9 cm, du centre de ’anode au centre
de la cathode.
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FIGURE 47 : VUE 3D DE LA STRUCTURE PLANAIRE MODELISEE

La démarche suivie dans la suite de ce chapitre est la suivante :

e Simuler la nouvelle structure et vérifier la dépendance par rapport a la stimulation
électrique ;
e Optimiser la diffusion du patch a travers :
o Ladistance inter-électrodes ;
o La surface de I’électrode positive ;
o Lasurface de la masse ;
o La forme de I’électrode ;
e Proposer des lois de commande de la diffusion.

3.4 Simulation de la structure planaire

La premicre étape est donc de vérifier le bon déroulement de la simulation, en s’assurant
du bon maillage et de la convergence de la solution. Ensuite, nous avons lancé la premiére
simulation en appliquant la tension de référence (2,6 V) pendant 30 minutes suivies d’une
diffusion passive pendant 2h30, puis une deuxieme simulation sans application de courant.
La Figure 48 préesente les résultats de ces simulations, on y voit qualitativement 1’effet du
courant sur le transport des molécules.
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FIGURE 48 : CONCENTRATION DES MOLECULES AVEC ET SANS STIMULATION ELECTRIQUE SUR UNE
STRUCTURE PLANAIRE

3.5 La relation entre 1’intensité de stimulation et le transport
des molécules

Nous avons appliqué 3 stimulations différentes en plus d’une diffusion passive, le méme
protocole que lors des expérimentations in-vitro. Sur COMSOL, cela passe par la création
d’une fonction rampe qui sera I’entrée du modele puis la détermination de son amplitude
et ses bornes. Les résultats de la simulation sont présentés dans la Figure 49. On confirme
la tendance observée lors de 1’expérimentation ; plus la valeur de la stimulation est grande
plus la quantité de molécules qui passe a travers la peau est grande.
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Quantité diffusée en mg
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FIGURE 49 : LE TRANSPORT DE MOLECULES EN FONCTION DE DIFFERENTES INTENSITES DE STIMULATION

Nous avons tracé sur la Figure 50 la quantité délivrée totale (au bout de 3 heures) en
fonction de différentes valeurs de tension pour Vvérifier la linéarité de son évolution. Cela
confirme I’observation faite lors de I’expérimentation, de la possibilité d’extrapoler a
d’autres intensités et de pouvoir controler la quantité totale délivrée suivant I’intensité de
la stimulation appliquée.

R*=0,978

Quantité diffusée en mg
(5}

0 0,5 1 15 2 2,5 3 3,5 4 4,5

Tension appliquée

FIGURE 50 : LA QUANTITE DELIVREE TOTALE EN FONCTION DES DIFFERENTES DENSITES DE COURANT

4 OPTIMISATION DE LA STRUCTURE PLANAIRE

4.1 Impact de la surface de la masse

La premicre étape de I’optimisation des facteurs de forme consiste a trouver la surface
optimale pour 1’¢lectrode de masse. Nous avons lancé plusieurs simulations, avec des
diamétres de masse allant de 1 a 5 cm et en gardant le méme diamétre pour 1’électrode
positive (2cm). La Figure 51 présente les résultats de la simulation ; on remarque tout

d’abord que la surface de la masse influence grandement la quantité¢ délivrée, et que plus
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la masse est grande plus les molécules diffusent, i.e. que le champ électrique est plus fort.
On remarque aussi que pour les petites dimensions 1’écart entre deux surfaces successives

est plus important, et qu’a partir de 3,5 cm cet écart se resserre.

Quantité diffusée en mg

o 05 1 15 2 25 3 35
Temps en h

—+-lem —e-15em —e-2em 25em —+-3cm —e-3,5m —e—4cm ——45cm —e-5cm

FIGURE 51 : LA QUANTITE DELIVREE EN FONCTION DE DIFFERENTS DIAMETRES DE LA MASSE

Sur la Figure 52, nous avons tracé la quantité totale délivrée en fonction des diamétres de
la masse. On remarque [’allure logarithmique de la courbe ce qui signifie qu’on se

rapproche d’une valeur limite de diffusion.

Quantité moyenne diffusée en mg

T T T T T 1
V] 1 2 3 4 5 6

Diamétre encm

FIGURE 52 : LA QUANTITE TOTALE DELIVREE EN FONCTION DE DIFFERENTS DIAMETRES DE LA MASSE
4.2 Impact de la taille de 1’¢électrode positive

Nous avons lancé une simulation avec différents diameétres de 1’anode, de 0,5 a 4 cm, avec
un diamétre de 1’électrode de masse de 3 cm. Comme le montre la Figure 53, au-dessus de
1 cm de diametre de I’anode, la quantité diffusée ne varie presque pas. Par conséquent, la
surface de I’anode est choisie librement en fonction de la dimension totale souhaitée du
patch. Nous avons décidé de retenir un diametre de 1 cm.
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FIGURE 53 : QUANTITE DIFFUSEE EN FONCTION DE DIFFERENTS DIAMETRES DE L'"ANODE

4.3 Impact de la distance inter-électrode

L’idée ici est d’investiguer I’impact de la distance entre les deux électrodes sur la quantité
de produit délivrée. Nous avons donc choisi 4 distances, 5, 8, 9 et 10 cm entre le centre de
chaque électrode. Le résultat est présenté sur la Figure 54. On remarque que les courbes
sont quasiment confondues avec un taux de variation inférieur a 2,5 %, la distance inter-
¢lectrode n’agit donc pas sur la quantité delivrée. Cela a sirement un impact sur la
répartition des lignes de champs électrique, il est connu que plus les électrodes sont
rapprochées plus les lignes de champs électrique sont profondes et donc le principe actif
aura tendance a atteindre des couches profondes de la peau. Cependant, on remarque que
la quantité totale de principe actif délivrée n’a pas changé selon les différentes distances et
cela est di a la relation linéaire entre le flux transdermique et la quantité de charge
appliqué discutée dans le chapitre précédent. On peut conclure, que dans ces conditions, la
distance inter-électrode affecte qualitativement et non pas quantitativement la quantité de
principe actif délivrée. Nous choisissions alors de garder une distance de 9 cm qui nous
semble représenter un bon compris pour I’intégration des diverses fonctions du patch tout

en gardant des dimensions acceptables par 1’utilisateur.
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FIGURE 54 : LA QUANTITE DELIVREE EN FONCTION DES DISTANCES ENTRE LES ELECTRODES

4.4 Impact de la forme des électrodes

En gardant le méme volume, deux formes d’électrodes, cylindrique et cubique, ont été

simulées pour vérifier si les formes avec plus d’angles favorisent ou pas la diffusion. Les
résultats sont présentés sur la Figure 55. La différence entre les deux courbes est minime,
une différence de 3 a 5 pg par endroit. Par conséquent, le choix est fait de garder une
forme cylindrique, la plus utilisée sur le marche.

Quantité diffusée en mg

05

1 15 2 2,5 3

Tempsenh

—+—Cylindre —a—Cube

3,5

FIGURE 55 : LA QUANTITE DELIVREE EN FONCTION DE LA FORME D'ELECTRODE : CYLINDRIQUE ET

CUBIQUE
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4.5 L’effet réservoir de la peau

Il est intéressant de préciser que 1’extraction des données a partir des simulations, se fait
en calculant la concentration moyenne sur un volume que 1’on précise. Cette concentration
est donnée en mol/m*, multipliée par le volume et la masse molaire, on remonte & la masse
en pg. Le volume d’extraction que 1’on a utilisé est celui des couches les plus profondes
pour mieux représenter la quantité qui arrive aux vaisseaux sanguins.

Nous avons voulu estimer la quantité qui reste au niveau de la couche cornée et
I’ensemble {épiderme et derme} pour quantifier et mieux comprendre la diffusion
résiduelle aprés 1’arrét de la stimulation. La Figure 56 présente un apercu de I’interface
COMSOL et plus précisément la partie Post-traitement des données de simulation. On
calcule la moyenne sur un volume (cadran a gauche), cette fois en prenant en compte les 3
parties : la couche cornée, I’ensemble {épiderme et derme} et la partie subdermique.
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FIGURE 56 : APERCU DE L’INTERFACE COMSOL LORS DE L’EXTRACTION DES DONNEES

La Figure 57 présente les résultats de la simulation de la quantité delivrée dans les couches
subdermiques (A), la quantité délivrée dans la couche cornée, épiderme et derme (®) et
finalement la quantité délivrée en prenant en compte toutes les couches de la peau (H).

On peut remarquer que lors des 30 premieres minutes i.e. au moment de la stimulation
électrique, une grande quantité des molécules arrive aux deux premieres couches (®), et
trés peu aux couches subdermiques (A), la courbe (H) présente la quantité délivrée dans
les deux et donc la somme des deux quantités. Aprés les 30 minutes et 1’arrét de la
stimulation, les molécules qui sont dans la couche cornée et 1’épiderme diffusent vers les
couches subdermiques, ce qui fait que la quantité dans la couche cornée baisse et celle des
couches subdermiques augmente.

La limite serait que la courbe (A) s’approche de la quantité totale () vu que la
concentration de la couche cornée (®) diminue et se rapproche du zéro. La diffusion des
molécules du réservoir vers la couche cornee, apres arrét de la stimulation, dépend
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essentiellement de la taille des molécules et de leurs coefficients de diffusion. Dans un cas
pratique, plus la molécule est petite plus la quantité totale () atteindra rapidement une
valeur maximum et plus la courbe (A) se rapprochera rapidement de cette derniére.
Sachant que la quantité du principe actif du départ est 19,25 mg, on retrouve un rendement
de 36,5%.

8,00

Quantité diffusée en mg

0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 35

Tempsenh

= Couche subdermique + couches de la peau <~ Couches de la peau ~—ir—Couches subdermiques

FIGURE 57 : LA QUANTITE DELIVREE AUX COUCHES SUBDERMIQUES, AUX DEUX PREMIERES COUCHES ET A
TOUTES LES COUCHES DE LA PEAU

5 LOIS DE COMMANDE

Toujours dans le but d’optimiser la structure planaire, cette fois, ce ne sont pas les facteurs
de formes qui sont mis en jeu, mais la stimulation électrique. Cette phase consiste a
développer plusieurs scénarios de stimulation tout en gardant la méme énergie 2,6 V
pendant 30 minutes correspondant a 78 \VV.min

La Figure 58 présente les différentes lois utilisées (différents rapports cycliques), la loi 1
est celle utilisée depuis le début, il s’agit du témoin. Dans la loi 2, nous appliquons 3
impulsions équivalentes, de faible amplitude et longue durée (0,87 V pendant 30 min). La
loi 3 est un autre rapport cyclique 50 % (0,87 V pendant 1h30). Avec la loi 4, nous
vérifions ’effet d’impulsions de trés courtes durées et de fortes amplitudes, ici 19,5 V
pendant 2 minutes.
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FIGURE 58 : LES DIFFERENTS SCENARIOS DE STIMULATION ENVISAGES

Deux autres scénarios montrés dans la Figure 59 ont suscité notre curiosité, a savoir la loi
5 avec des impulsions négatives et la loi 6 avec une stimulation sur 3 heures (rapport
cyclique 100 %).
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FIGURE 59 : SCENARIOS SUPPLEMENTAIRES DE STIMULATIONS ELECTRIQUES

Les résultats de tous ces scénarios sont présentés sur la Figure 60. Les lois 3 et 6 présentent
un profil linéaire de diffusion avec une pente favorable pour la loi 3. La loi 5 résulte en
une quantité délivrée tres faible. La loi 2 présente un profil intéressant a la fin, mais la
pente des 30 premieres minutes est trés faible. Les lois 1 et 4 proposent a la fois une forte
pente au départ et une quantité finale élevée. Cependant, la pente de la loi 4 est d’environ
20% plus élevée que celle de la loi 1, et en méme temps la quantité délivrée de la loi 1 est
plus élevée d’environ 10 % que celle de la loi 4. Par conséquent, 1’idéal est de trouver un
compromis entre les deux profils.
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FIGURE 60 : LA QUANTITE DIFFUSEE EN FONCTION DES DIFFERENTES STIMULATIONS ELECTRIQUES

En revanche, le choix que nous avons fait, ne consiste pas a trouver la diffusion maximum
possible, mais plutdt une pente forte au départ, pour un effet rapide du produit actif, avec
un profil le plus linéaire possible pour un meilleur contrdle et prédiction du produit
délivré. La Figure 61 présente cet exemple de profil de diffusion avec sa loi de commande.
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FIGURE 61 : A GAUCHE : LOI DE COMMANDE RETENUE, A DROITE : PROFIL DE DIFFUSION RETENUE

Finalement, les dimensions retenues du patch sont les suivantes :

Distance Forme Taille Anode Taille cathode

9cm Cylindrique 3cm lcm
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6 DE LA SIMULATION VERS LA CONCEPTION

Les propriétes electriques de la peau sont complexes a définir de par sa nature hetérogene.
Plusieurs travaux se sont intéressés a la mise en place d’un circuit €lectrique équivalent
[138][139][132]. En effet, son impédance varie grandement suivant si la peau est hydratée
ou non, elle dépend également de 1’age de la personne, de la région dans le corps ou
encore de la nature du signal de stimulation et de sa fréquence.

Pour la cellule de Franz, nous avons été capables de mesurer la résistance de la peau avec
précision lors des expérimentations. Quant au patch plat, la valeur de la résistance de la
peau est difficile a estimer avec exactitude en se basant uniquement sur la simulation, pour
cela la tension de référence a été maintenue ; elle permet d’apprécier la variation relative
indépendamment de la valeur exacte de la densité. Rappelons que la tension et le courant

sont linéairement dépendants selon la loi d’Ohms.

Dans une étude incluant I'ionophorése de J.L. Cracowski de ’'INSERM Grenoble [140], la
résistance de la peau a été estimée autour des 20 KOhms. Cependant, d’autres études
publient des valeurs de résistance plus élevées, aux alentours des 70 KOhms [141]. Cette
variabilité de valeurs entre 20 et 70 KOhms sera prise en considération lors de la
conception du premier prototype.

Avant de penser conception et dimensionnement, il est primordial de connaitre la quantité
de principe actif que 1’on voudrait administrer au patient ; la dose thérapeutique de la
lidocaine. On se basera pour cela sur le dispositif commercialisé « Synera » Figure 62, qui
permet de délivrer d’une fagon passive de la lidocaine et de la tétracaine (molécule de la
méme famille). La quantité de principe actif absorbée a partir de ce dispositif « one shot »
est d’environ 3,3 mg a partir de 140 mg, i.e. 2,3% du principe actif qui atteint les couches
subdermiques.

Absorption of Lidocaine and Tetracaine from SYNERA SyN ERA
in Normal Adult Volunteers (n = 12) (idocaine and teiracaing) Topical Paich
Number | Age | Application Drug Estimated | Crax Trmax
of Range Time Content Amount | (ng/mL) | (hr)
SYNERA | (yr) (min) (mg) Absorbed
Patches (mg)*
1 18-65 30 (Lidocaine, 7 N 17 17
70
Tetracaine, 16 <0.9 na
10 /
~2.3%

FIGURE 62 : INFORMATIONS SUR LE PATCH SYNERA [154]
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Nous avons simulé la diffusion de lidocaine avec une concentration de ¢ =_M_

2%, ce qui représente 19,25 mg dans 0,96 mL de solution. La quantité M\Z/

diffusée au bout de 3 heures est de 5 mg, i.e. 26% du principe actif qui V=arh r=1.75cm
atteint les couches subdermiques. Par souci de consommation énergétique V =0.96cm’ h=0Lom
et surtout d’éventuelles douleurs liées a 1’intensité du courant, nous avons opté pour le méme
scénario de stimulation avec des valeurs d’intensité plus faibles (45 V.min). Les résultats de la
simulation sont présentes dans la Figure 63, une quantité d’environs 3,2 mg du principe actif est
délivrée i.e. 17 % de rendement. Avec ces nouvelles valeurs, on atteint la dose thérapeutique en

comparant avec Synera (3,3 mg).
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FIGURE 63 : QUANTITE DE PRINCIPE ACTIF DIFFUSEE

Si on se réfere a 17% de principe actif qui traverse la peau, lors de la conception du patch, un
volume de 1 mL a concentration de 2% sera transporté du réservoir vers la membrane au contact
de la peau ; 17% des 20 mg = 3,4 mg de principe actif va étre délivré au patient.

7 CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons proposé une modélisation de la diffusion ionophorétique a travers
une membrane biologique, en se basant principalement sur les équations de Nernst-Planck
modifiées. La premiére étape était de définir la géométrie de la structure verticale (Cellule de
Franz), modéliser de la facon la plus fidele possible (structure hétérogene) la peau humaine et
finalement coupler les phénomenes électriques avec la diffusion des molécules. Une deuxieme
étape consistait a affiner les parametres du modele en se basant sur les expérimentations realisees
au sein du laboratoire.

La troisieme étape était d’appliquer ce modele sur la structure planaire a savoir un patch
transdermique. Plusieurs simulations ont été réalisées pour Vérifier la cohérence des résultats,
notamment la dépendance linéaire entre le courant applique et la quantité de produit delivre.
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Ensuite, un travail d’optimisation a été conduit sur les facteurs de formes (distance inter-
électrodes, forme et surface des deux électrodes...) et sur les stimulations électriques. Plusieurs
scénarios équi-énergétiques ont été proposes pour définir le profil idéal suivant le besoin de

[’utilisateur.

Finalement, une loi de commande a été optimisée permettant un profil de diffusion avec une forte
diffusion au départ pour un effet thérapeutique accéléré et une diffusion linéaire par la suite. Dans
le chapitre suivant, nous présentons la conception électronique du prototype qui permet le
controle et la commande de I’administration transdermique.
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CHAPITRE IV : PROTOTYPAGE ELECTRONIQUE ET
VALIDATION D’UN SYSTEME REUTILISABLE ET
CONTROLABLE
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1. INTRODUCTION

Les chapitres précédents ont fait 1’objet de 1’étude, de la modélisation et de la simulation d’une
diffusion contrélée de lidocaine a travers la peau. L’objectif étant d’offrir la possibilité

d’administrer une dose précise de principe actif suivant les besoins de la personne équipée.

Nous présentons dans ce chapitre la conception du systéme électronique qui activera
automatiquement une dose médicamenteuse. Ce systeme integre en plus de la fonction de
contrble décrite précédemment, un actionneur embarqué permettant une réutilisation du patch
« multi-shots ». Il intégre également des capteurs capables de collecter des informations sur
I’état de santé de la personne, pouvant faire partie d’une architecture plus complexe (Body
Lan). Nous proposons un premier prototype qui valide ces différentes fonctions.

2. STRATEGIE DE CONCEPTION

La stratégie de conception mise en ceuvre est présentée sur la Figure 64. Nous avons tout
d’abord défini les exigences et besoins médicaux du futur "patient”, nous avons ensuite
proposé une solution technologique qui répond a ce besoin et remplit le cahier des charges.
Nous avons effectué le choix des composants suivant des criteres de consommation
énergétique, de taille et d’obsolescence, et simulé le comportement de certains composants
avant la fabrication du premier prototype. Finalement, nous avons établi un test unitaire des
différentes fonctions puis validé le systeme dans sa globalité.

Exigences et Besoins médicaux

n

Solution technologique

Choix des composants et simulation

gie de conceptio

é

Schématique, routage, fabrication et cablage

Strat

Test et validation

FIGURE 64 : STRATEGIE DE CONCEPTION DU SYSTEME ELECTRONIQUE

3. BESOINS MEDICAUX ET SOLUTION TECHNIQUE

Nous rappelons ici la motivation fondamentale de notre travail de recherche qui est de proposer
un systeme innovant qui répond aux besoins de patients, surtout pour des maladies chroniques,

en termes de controle de médication, d’acceptabilité et d’efficacité de traitement. Un systéme
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qui répond également aux besoins des professionnels de santé en termes de diagnostic et de
suivi.
En s’appuyant sur 1’état de ’art présenté dans le chapitre |, nous constatons qu’il existe

plusieurs dispositifs de délivrance de médicaments basés sur la technique ionophorése. De tels
dispositifs présentent plusieurs inconvénients :

e Aucune information sur la quantité de principe actif delivré ;

e Aucune notion de controle : Une fois activé, le dispositif délivre le principe actif d’une
facon continue jusqu’a ce que la pile se vide ;

e Dispositif jetable apres une seule utilisation ;

e Aucune possibilité de suivi, archivage ou communication avec 1’extérieur.

La solution technologique proposée a été concue afin d’assurer les fonctions suivantes :

e Fournir une dose médicamenteuse programmable et précise ;
e Assurer une administration fiable a plusieurs reprises « Multi-shots » ;
e Récupérer des données sur le patient via des capteurs intégrés ;

e Communiquer avec l‘extérieur pour 1’activation, 1’archivage et le suivi de I’administration.

4. INTRODUCTION A LA PLATEFORME GENERIQUE

Pour répondre a ces spécifications techniques, nous avons défini une plateforme générique
comportant 6 fonctions principales comme illustrées sur la Figure 65. D un point technologique,
cette vision générique est intéressante car elle permet de s’affranchir de problémes liés au
changement de type d’actionnement, de capteurs embarqués, de communication ou de source

d’énergie utilisée.

Actionnement

Intelligence
embarquée

o, ) o TN Contrdle

Systéme

| \générique
Alimentation et

gestion d’énergie

nuwD’y

BATTERY

Cangeu rs

Communication

£ Bluetooth

SMART

FIGURE 65 : APPROCHE FONCTIONNELLE DU SYSTEME
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Chague fonction peut étre décrite comme suit :

Controdle :

Cette fonction fait référence a la méthode physique ou chimique, qui permet d’améliorer et de
controler I’administration du médicament, une liste non exhaustive a ét¢ présentée au chapitre
I. Le choix de la méthode est déterminé par des considérations multiples : énergie, surface,
réutilisation, douleurs ...

Actionnement :

Le choix de I’actionneur s’avere étre une tache plus délicate. La plateforme générique prend
tout son intérét avec cette fonction. En effet, I’actionneur peut étre sous différentes formes ;
une résistante chauffante, un initiateur pyrotechnique, un micromoteur, une micropompe...,
une multitude de choix et de possibilités qui s’offre au concepteur.

Capteurs :

Plusieurs capteurs peuvent étre intégrés au systéme suivant le besoin du patient. Il s’agit entre
autres d’accélérométres, gyroscopes, thermométres, cardiofréquencemetres, pulsomeétres,
altimétres, GPS, etc. En raison de la quantité limitée d’énergie embarquée, I’intégration des
différents capteurs devrait étre justifiée et réduite au strict nécessaire.

Intelligence embarquée :

Pour les systtmes HHM (Human Health Monitoring), il s’agit généralement de
microcontréleurs basses consommations, permettant de contréler, activer et coordonner les
différentes fonctions. Un prétraitement de données peut se faire in situ avant I’envoi des
données a I’utilisateur.

Communication :

Cette fonction assure deux parties principales :

La liaison montante : Les données issues des capteurs, le suivi de I’actionnement ;

La liaison descendante : Le déclenchement de 1’actionneur.

La technologie utilisée doit prendre en compte la rapidité de la communication, la fiabilité, la
distance maximum d’envoi et I’énergie consommée.

Alimentation et gestion d’énergie :

Les besoins énergétiques sont au coeur du développement de tous les dispositifs €lectroniques.
La conception d’un systéme autonome s’avere un vrai challenge d’un point de vue énergétique,
c’est pour cela qu’une vraie stratégie doit étre pensée. Cela passe notamment par une gestion
optimale d’alimentation (mise en veille par exemple) et un choix de composants et de
technologies non énergivores.

Un premier prototype a été concu, pour valider la faisabilité technique, et travailler sur les
verrous d’une maniere progressive. Cette premiere version vise prioritairement le test et la
validation des fonctions de controle de D’actionneur, la stimulation électrique pour
I'ionophoreése et 1’intégration de capteurs.
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5. ARCHITECTURE DU SYSTEME PROPOSE

5.1. Choix de 1’actionneur

On rappelle que le role de I’actionneur dans notre application est de permettre de transporter la
dose médicamenteuse du réservoir vers la membrane au contact de la peau. Pour assurer cela,
nous avons donc choisi d’intégrer une micropompe. Elle doit garantir deux fonctions
principales ; la possibilité d’activation a plusieurs reprises et la délivrance d’un volume avec
une grande preécision.

Le choix de la technologie d’actionnement dépend essentiellement des critéres suivants :
o Débit;

e Dimensions ;

e Consommation énergétique.

I1 existe plusieurs technologies de micropompes, chacune d’elles présente des caractéristiques
différentes en termes de débit, de temps de réponse, de consommation énergétique et de tension
appliquée en entrée. Plusieurs publications consacrées aux micropompes ont permis de les
classifier [142] [143]. Le Tableau 12 présente une comparaison de quelques principes

d’actionnement.
. . Temps .

Principe Tension / de Consommation

d’actionnement fréquence . électrigue
réponse
Electrostatique Moyen 150V / <10kHz Court ++
Piézoélectrique Elevé 100V / <1kHz Court ++
Electromagnétique Elevé 3-14V /<1 kHz Long -
Thermo- N
) Tres faible 6V /100 Hz Moyen +
pneumatique

TABLEAU 12 : COMPARAISON DES PRINCIPES D'ACTIONNEMENT DES MICROPOMPES
++: Bon +: Moyen - : Mauvais

Une autre technologie intéressante qui est 1’électromouillage sur diélectrique « EWOD » a été
envisagée. Son principe de fonctionnement est illustré sur la Figure 66. Le champ électrique
créé lors de D’activation d’une électrode fait varier I’angle de contact de la goutte avec la
couche hydrophobe. Ce changement d’angle de contact, corrélé a un bon séquencement
d’activation d’électrodes, permet de manipuler les microgouttes (déplacement, division ou
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union). Bien que cette technologie soit largement focalisée sur le mélange des gouttes dans les
structures Lab on Chip, elle reste une solution certes immature mais prometteuse dans le
domaine de la délivrance contr6lée de médicaments. L’idée est de fabriquer un conduit
controlable du réservoir vers la membrane.

«—Dielectric
layer

electrodes
FIGURE 66 : EWOD [144]

Pour notre application, les micropompes électrostatiques et piézoélectriques se démarquent des
autres technologies par leurs faibles consommations électriques. Le choix s’est finalement
porté sur la technologie piézoélectrique pour sa maturité et sa possibilité de gérer une contre
pression plus importante.

Comme évoqué dans le chapitre précédent, on cherche a transporter un volume de 1 mL du
réservoir vers la membrane. Or, les micropompes piézoélectriques fabriquées en salle blanche
fournissent un debit trop faible (dizaine de pL) pour notre application au vu des dimensions
envisagées pour la micropompe dans le systeme final. Compte tenu de cette limitation, nous
avons décidé d’intégrer une micropompe du commerce qui valide tous les criteres souhaites :
actionnement piézoélectrique, petites dimensions et débit atteignant 1 mL en quelques minutes.

Apres une recherche et une comparaison des différents dispositifs commercialises dédiés aux
applications biomédicales (biocompatibles), notre choix s’est orienté vers la micropompe MP5
de chez Bartels Micropump (Figure 67). Elle est considérée actuellement comme 1’une des
plus petites micropompes piézoélectriques du marché avec des dimensions de 1,4 x 1,4 x 0,35
cm et un poids de 0,8 gramme. Son principe de fonctionnement est illustré dans la Figure 68.

1114 443

= » ’})

@
" @
@ e ’
o @ -»> S

FIGURE 68 : PRINCIPE DE FONCTIONNEMENT

4

FIGURE 67 : POMPE PIEZOELECTRIQUE ""BARTELS"

Le pilote de la pompe (Figure 69), qui est de dimensions 1 x 2 x 0,6 cm, génere une tension

jusqu’a 260 Vpp et une fréquence maximale de 226 Hz a partir d’une tension d’alimentation de
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3 a 5 V. La configuration présentée sur la Figure 70 (utilisation de I’horloge interne et
amplitude au 5V) permet d’obtenir le signal optimal pour actionner la micropompe, a savoir un
signal asymétrique de 260 Vpp et 100 Hz. Cette asymétrie assure au diaphragme
piézoélectrique une meilleure amplitude de mouvement. A 5V, le pilote consomme un courant
de 30 mA.

3]
3-5v

GND voo |4 /]\

21 cLock  /SHUTDOWN
[3 CLOCK_INT SLEWRATE j
AMPUTUDE SLEW_INT |11

- GND2 GND3

Pl

P1+ P2+

—— P1- P2 |8

MPBA-OEM

—a

FIGURE 69 : PILOTE LA POMPE FIGURE 70 : SCHEMATIQUE DU PILOTE
PIEZOELECTRIQUE "BARTELS"

Pour mesurer le débit, nous avons relié la micropompe a un réservoir et a un tube a essai en
plastique, nous avons piloté la micropompe avec un signal d’environ 240 Vpp comme présenté
sur la Figure 71 (190 V max et -53V min), ensuite nous avons pese les tubes a essai apres 1
minute d’activation pour remonter aux volumes qu’ils contiennent. Nous avons obtenu un débit

d’environ ImL/min comme présente sur la Figure 72.

Agilent
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FIGURE 72 : DEBIT DE LA MICROPOMPE EN
FONCTION DE LA TENSION D’ALIMENTATION

Source Ajouter Effac. mes Statistiques
Mesure A b

FIGURE 71 : SIGNAL AUX BORNES DE LA MICROPOMPE
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Il faut donc activer la pompe pendant une minute pour obtenir le volume de 1 mL souhaité
dans notre application.

5.2. Controle de lI'ionophorése

L'ionophorése dépend linéairement de ’intensité du courant électrique comme présenté dans le
chapitre 11. En raison de la baisse de I’impédance de la peau lors d’une stimulation électrique
prolongée [141], une commande en courant et non pas en tension est nécessaire pour garder le
controle sur la diffusion. Avec une surface d’électrode positive de 0,78 cm?, nous avons décidé
d’appliquer un courant de 0,35 mA, 0,2 mA et 0,1 mA correspondant respectivement a une
densite de 0,45, 0,2 et 0,13 mA/cmz.

Nous avons utilisé la source de courant ajustable LM334 schématisée a la Figure 73 [145]. La
formule pour calculer le courant est la suivante :

+Vin

lger I|-\r"

_ 67.8mV E 3 §

out R v Ve I} S Reer

set
lias J.
1

ISETl.

FIGURE 73 : SOURCE DE COURANT LM334

EQUATION 24: EQUATION POUR CALCULER LE
COURANT

La source de courant a été validée pour plusieurs intensités de courant. Des courants de 0,1,
0,2, 0,25, 0,3 et 0,35 mA ont été mesurés comme présentés sur la Figure 74. Le taux de
variation maximal est estimé a 5,7 %, ((25,9-24,5)/24,5)).

Pour un premier prototype, une solution entierement analogique pour controler le courant est
adoptée, elle offre 1’avantage d’une implémentation simple. Afin de délivrer 3 valeurs
d’intensités différentes, nous avons décidé d’utiliser un switch analogique pour différentes
valeurs de Rset pour une commande en courant.

Pour cela, le démultiplexeur DG508 1 vers 4 de Vishay a été utilisé [146]. Ce composant TTL

compatible présente I’avantage de supporter une tension d’alimentation jusqu’a 44 V.
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FIGURE 74 : INTENSITE SOURCE DE COURANT

L’intensité du courant étant un parameétre crucial pour contrler I'ionophorése, la stabilité de
cette grandeur est primordiale. Une caractérisation thermique a été effectuée avec des
températures de 10 a 50 °C, nous remarquons que le composant est bien compensé
thermiquement (Figure 75). Un zoom sur cette derniére figure permet de déterminer la
variation maximale entre 20 et 30 °C a 2,3% (Figure 76).
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FIGURE 75 : INTENSITE DU COURANT EN FONCTION FIGURE 76 : ZOOM DE LA FIGURE 75

DE DIFFERENTES TEMPERATURES

La resistance de la peau étant prise sur une large gamme, entre 20 et 70 KOhms, la tension
maximale nécessaire pour délivrer 0,35 mA est de 24,5 Volts. Une adaptation de I’alimentation
s’impose et sera donc abordée par la suite.

5.3. Intégration des capteurs

Le systeme peut comporter une architecture complexe formant un réseau a 1’échelle du corps
humain ou « Body-LAN ». Il peut étre composé par exemple d’une semelle intelligente [147]
ou d’un systéme de géolocalisation [148] : deux dispositifs congus et validés au niveau du
laboratoire, mais également des capteurs de température du corps, des capteurs physiologiques
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ou encore des capteurs de mouvement. A titre de démonstration, nous avons décidé d’intégrer
un accélérometre, qui dans un premier scenario, fonctionnera aprés une activation manuelle de
I’administration et remontera les données sur la position et le comportement du patient pendant
toute la durée du traitement. Dans un second temps, il déclenchera 1’administration d’une dose
médicamenteuse lors d’un événement inhabituel, le cas d’une chute par exemple.

Suite a une comparaison des principaux accélérometres, le choix s’est finalement porté sur
I’ADXL345 [149] qui possede des caractéristiques intéressantes pour un systéme portatif tel
que son faible encombrement (3x5x1 mm), faible consommation énergétique (de 23 pA@0,1
Hz a 140 nA@3200 Hz), une plage de détection élevée (+ 16g) pour une resolution élevée (3,9
mg/LSB). 1l possede également des fonctions appropriées pour le développement d'algorithmes
de détection de chute et de suivi d’activité.

5.4. Architecture matérielle intégrée

Généralement, le choix des circuits électroniques d’un systéme embarqué doit satisfaire un
compromis entre la consommation qui doit étre la plus faible possible et les performances qui
doivent répondre au cahier des charges. Dans notre application, la puissance de calcul d’un
microcontrbleur est largement suffisante pour contréler la micropompe et I'ionophorése et pour
traiter les données issues du capteur.

Le systeme est donc construit autour du Nrf51822, un SoC (System on Chip) proposant une
possibilité de transmission sans fil dans la bande 2,4 Ghz, ayant une consommation ultra faible,
fabriqué par Nordic semiconductor. Il integre un émetteur/récepteur, un processeur ARM
cortex-MO MCU 32 bits et divers périphériques dans le méme circuit intégré. Plus important, il
integre une pile « Bluetooth Low Energy » ou BLE qui est une technologie plus rapide et
moins énergivore que le Bluetooth classique.

Nous avons utilisé la carte de développement Nrf51 et I’outil de développement Keil uVision5
pour programmer et debugger le premier prototype. Le protocole de communication utilisé
pour 1’accélérométre est [,C « Inter- Integrated Circuit » développé par Phillips. Ce bus de
données, certes moins rapide, offre I’avantage d’utiliser moins de branchement comparé au bus
SPI. Il est généralement préféré pour un systeme évolutif contenant plusieurs composants.

L’architecture fonctionnelle de la carte est présentée sur la Figure 77.
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FIGURE 77 : SCHEMA FONCTIONNEL DU SYSTEME

Apres realisation, le premier prototype obtenu est présenté sur la Figure 78 ou l'on peut
identifier 4 parties : ’adaptation des signaux, I’accélérométre, le pilote de la pompe, le circuit
de I'ionophorése. Ce prototype permet de valider les différentes fonctions séparément et offre
surtout la possibilit¢ de configurer différentes valeurs d’intensité de stimulation avant une

version intégrée.
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FIGURE 78 : CARTE ELECTRONIQUE REALISEE (PROTOTYPE)
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6. SCENARIO TYPE DE FONCTIONNEMENT

Nous présentons sur la Figure 79 un scénario type d’administration.

To:
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—

[ Accélérométre ]

Membrane

FIGURE 79 : SCENARIO DE TYPE DE FONCTIONNEMENT

Déclenchement du systeme soit directement en appuyant sur un bouton, soit par
le biais d’un téléphone ou tablette ou bien un capteur intégré accélérometre ou
capteur de température ;

Phase | : Activation de la micropompe a travers le pilote pendant 1 min 30 pour
imprégner la membrane de la solution a administrer ;

Phase Il: Activation de la source de courant pour lancer 1’administration
controlée par ionophorése en 3 étapes : 10 minutes avec une intensité I, issue de
R1, suivi de 20 minutes de diffusion passive, ensuite, 10 minutes avec une
intensite I, issue de Ry, suivi de 20 minutes de diffusion passive et finalement 10
minutes d’une intensité I3 issue de Rs, suivi de 110 minutes de diffusion passive.
La sélection de la sortie au niveau du switch se programme auparavant ;

Phase 3 : Capteur de résistivité, température ou accelération ; plusieurs capteurs
peuvent étre intégrés pour récupérer des données sur 1’état physiologique du
patient. Ces capteurs peuvent aussi étre les déclencheurs de 1’administration.

Compte tenu de sa grande variabilité, nous avons fixé la résistance de la peau a une valeur
médiane de 50 KOhms. Cependant, pour délivrer un courant de 0,35 mA, 0,2 mA et 0,1 mA, il
a fallu fournir une tension de 17,5 V, 10 V et 5 V, respectivement. Pour prévoir plus large,
sachant que la valeur maximale de la résistance peut étre autour de 70 KOhms, le systeme doit
étre capable de fournir jusqu’a 24,5 V. Pour cela, nous avons prévu un élévateur de tension
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jusqu’a 28 V. Un deuxiéme convertisseur step-up 3 a 5 V est également congcu pour un
fonctionnement optimal du pilote de la micropompe.

/. ANALYSE DES BESOINS ENERGETIQUES

Nous avons établi un bilan de consommation énergétique suivant le scénario de

fonctionnement du systéme. L’idée est d’estimer 1’autonomie du patch en utilisant par exemple
une pile CR1616 (3V-60 mAh).

Pour une administration par jour, la pompe est activée pendant 1 minute suivi de ’activation de
la source de courant pendant 30 minutes (calcul de la moyenne des courants appliqués).

L’accéléromeétre fonctionnera tout au long de I’administration (3 heures) et finalement la

communication Bluetooth, qui n’est pas implémentée dans ce premier prototype, mais dont la
consommation énergétique pendant 2 minutes a été incluse. Le Tableau 13 donne le calcul de
la consommation énergétique théorique de chaque élément.

Fonctions Courant consommeé Consommation
électrique
0,35 mAh @ 27V
lonophorése ~0,70mA @ 27V 30 min
- 3,15 mAh @ 3V
0,53 mAh @ 5V
Pilote + Micropompe ~32MA@5V 1 min
- 0,88 mAh @ 3V
ON 50 pA 1h - 0,05 mAh@ 3V
NRF51
OFF 5uA 23 h - 0,11 mAh@ 3V
Mode mesure 140 ah - 0,42 mAh@ 3V
Accélérometre HA > % 0,002 MAh@
21h
Standby 0,1pA 3V
Communication Emission/réception :
2 min - 0,66 mMAh@ 3V
Bluetooth ~ 20 MA

TABLEAU 13 : CONSOMMATION ELECTRIQUE DE CHAQUE ELEMENT DU CIRCUIT

Ce qui fait un total de 5,27 mAh par administration, en prenant un rendement moyen de 0,8, on
retrouve une consommation d’environ 6,6 mAh. Une pile de 60 mAh assurerait le besoin
énergétique du dispositif pendant 9 traitements, ce qui est suffisant pour un tel dispositif.
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8. VALIDATION ET TEST

Le systeme complet (Figure 80) a été valide a travers plusieurs tests effectués. En utilisant la
carte de développement nRF, le pilote de la pompe a été activé pour transporter 1 mL et le
circuit ionophorése a été programmé pour délivrer séquentiellement différentes valeurs de
courant. Un réservoir en polymére d’une capacit¢ de 9 mL a été fabriqué a I’aide d’une

imprimante 3D.

FIGURE 80 : PROTOTYPE DU SYSTEME COMPLET

La Figure 81 présente le signal de commande du pilote et la tension aux bornes de la résistance
de sortie (50 KOhms). Nous avons divise la durée des stimulations par un facteur 200 pour
visualiser les signaux. La micropompe est activée en premier (signal bleu) suivi directement
d’un courant 0,35 mA correspondant a 17,5 V en activant la sortie 1 du switch pendant 3
secondes. La sortie 2 du switch est activée 6 secondes plus tard pour délivrer 0,2 mA,
correspondant a 10 V, pendant 3 secondes et finalement la sortie 3 du switch est activee 6
secondes plus tard pour délivrer 0,1 mA, correspondant a 5 V, pendant 3 secondes.

Stimulation
(ionophorese)

FIGURE 81: COMMANDE DU PILOTE DE LA MICROPOMPE ET SIGNAUX DE STIMULATION POUR L'IONOPHORESE
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9. CONCLUSION

Ainsi, au cours de ce dernier chapitre, nous avons présenté I’architecture fonctionnelle du
systéeme. Une premiére version du prototype est realisée, capable de piloter 1’actionneur
embarqué et de contrdler la stimulation par ionophorése. Elle integre également un
accélérometre pour déclencher la diffusion et/ou récupérer des données actimétriques du
patient.

Pour cette premiére version, nous avons fait le choix d’une architecture simple et paramétrable
permettant une validation unitaire des différentes fonctions. A titre d’exemple, le choix du
switch analogique pour sélectionner différentes sorties pourrait étre remplacé, pour la version
intégré du patch, par un potentiométre numérique pour contréler le courant délivré.

Ce dispositif peut étre contr6lé a distance par un smartphone ou une tablette a travers une
communication Bluetooth. Cette technologie n’a pas été intégrée dans le premier prototype
mais ’utilisation du microcontrdleur nRF qui inteégre intrinsequement la pile BLE facilite son
implémentation ultérieure.

Finalement, une analyse de la consommation énergétique est présentée montrant une
autonomie de 9 jours en utilisant une pile de 60 mAh. L’utilisation d’une batterie rechargeable
reste une solution envisageable.

La Figure 82 illustre la version finale envisagée du systéme, qui comprend une version intégrée
de la carte électronique présentée dans ce chapitre.

Il Reservoir (Top side) I ciectronic circuit (Bottom side)

Battery (Top side) I Vicro-pump (Bottom side)

FIGURE 82: VERSION FINALE DU SYSTEME
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Ces travaux de thése s’inscrivent dans les thématiques de recherche de I’équipe S4M (Smart
Sensing and SystemS Monitoring), au LAAS-CNRS, a savoir ici I’instrumentation distribuée
basée sur des technologies avancées pour le suivi et 1’analyse de la santé de I’Homme.
L’équipe a acquis une grande expérience a travers plusieurs projets menés sur la surveillance
a domicile ou en institutions, et sur 1I’équipement de patients agés avec des capteurs
embarqués pour mesurer leur niveau d’activité, leur déplacement ou leur état physiologique.

Notre motivation est de répondre, en proposant un systeme technologique adapté et
autonome, a un besoin grandissant de solutions pour ameliorer la prise en charge des
personnes agées fragiles ou en perte d'autonomie par un meilleur suivi de leur état de santé et
comportement mais également accroitre 1'observance. Selon un rapport de 1’inspection
générale des affaires sociales « IGAS », la non-observance cause 12000 déces en France
chaque année et 100 000 hospitalisations avec un co(t avoisinant le milliard d’euros. Ces

impacts pourraient étre largement évités si 1’observance était mieux accompagnée [150].

Dans ce contexte, ce travail vise a franchir un pas de plus vers les actionneurs embarqués
télécommandés, avec I’idée d’individualiser le suivi par une automatisation controlée mais
également d'aider a adapter la prescription médicamenteuse. Nous avons fait la proposition
d’un systéeme dispensateur de produits actifs, sous forme d’un patch transdermique, capable
d’administrer de fagon précise et contrdlée une dose médicamenteuse.

Afin de respecter les exigences principales dans le domaine médical notamment en termes de
sécurité et fiabilité, et pour se démarquer des dispositifs existants qui sont a usage unique et
n’offre aucune possibilit¢é de contrle, nous avons défini les spécificités suivantes : un
systeme non-invasif, réutilisable, communicant et autonome.

Les travaux présentes ont été structurés en quatre chapitres :

Dans le premier chapitre, nous avons présenté le contexte de 1’étude et notre motivation a
proposer une solution originale, réaliste et acceptable pour son utilisateur. Nous avons
exposé la problématique de la faible diffusion des molécules lors de 1’utilisation d’un patch
passif, et le besoin d’une technique d’amélioration du transport transdermique pour atteindre
les doses thérapeutiques souhaitées, ces doses pouvant varier selon la molécule a
administrer. Une étude comparative a permis de mettre en évidence les avantages de la
technique ionophorése en termes de mise en ccuvre du procédé et d’efficacité de
I’administration, de contrdle et d'acceptabilité pour le patient. L'observance pourrait s'en
trouver améliorer.

Cette technique est d’autant plus intéressante que le marché des systemes transdermiques de
délivrance de médicaments connait une nette augmentation depuis plusieurs années. En
2018, le marché global est estimé a 40 milliards de dollars.

Le deuxieme chapitre a été consacré a la caractérisation de la diffusion ionophorétique a
travers une membrane biologique. Un banc d’expérimentation a ét¢ mis en place pour une

117



étude in vitro du passage de la molécule de lidocaine a travers une peau de porc. Nous avons
quantifi¢ I’impact de 1’ionophorése sur la diffusion de la lidocaine. Nous observons une
diffusion environ 3,5 fois supérieure avec une stimulation électrique de 30 minutes et une
densité de courant de 0,5 mA/cm2 comparée a une diffusion passive.

Suite a cette premiére vague d’expérimentation, nous avons par la suite appliqué des densités
de courant de 0,25 mA/cm? et 0,75 mA/cm? et obtenu respectivement un facteur
d’amélioration de 2,2 et 5,6 par rapport a une diffusion passive. Nous avons ainsi mis en
évidence la relation linéaire entre le courant de stimulation électrique et la quantité du
principe actif délivrée. La possibilité du controle de la dose délivrée a été démontrée ; elle
peut se faire via deux parameétres, 1’intensité du courant électrique et la durée de son
application. A titre d’exemple, 1’utilisateur pourra choisir une administration rapide,
moyenne ou lente suivant un mode préétabli pour lequel I’intensité du courant sera adaptée
pour délivrer la méme dose finale.

Il est a noter que cette expérimentation concerne uniquement la molécule de lidocaine.
Cependant, méme si les valeurs des résultats peuvent varier, il a été démontré que les
I'ionophorése induit les mémes effets sur d'autres molécules [92][93][125]. En revanche, une
caractérisation de chaque molécule est nécessaire si les parametres d’expérimentation

changent (type et durée de stimulation ¢€lectrique, pH de la solution, concentration...).

Concernant le contrdle de la diffusion, il convient de rappeler que le mécanisme ionophorése
est composé de trois contributions ; le flux de la diffusion passive, le flux de 1’électro-
osmose et le flux de 1’électro-répulsion. Si on ne retient que les deux premiers mécanismes,
on peut considérer alors que d’une maniere générale toute molécule pouvant diffuser d’une
facon passive a travers la peau verrait son transport s’améliorer. Le Tableau 14 présente
quelques caractéristiques de molécules susceptibles de diffuser passivement, la molécule doit
étre soluble, lipophile et surtout avec un poids moléculaire modéré (< 500 Da).

Le flux électroosmotique est moins conséquent que flux de 1’électro-répulsion, il est
également incontrolable en plein processus de diffusion. L’électroosmose dépend
essentiellement de la concentration de la molécule et de son poids moléculaire, cela pourrait
étre le cas de toute molécule neutre (non ionisée).

Quelques caractéristiques de candidats potentiels pour une

diffusion passive

Solubilité > 1mg ml™
Lipophilie 10 <K< 1000
Poids moléculaire <500Da
pH 5-9

TABLEAU 14:QUELQUES CARACTERISTIQUES DE CANDIDATS POTENTIELS POUR UNE DIFFUSION PASSIVE
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Lors de I'utilisation d’une molécule ionisée, les trois contributions sont prises en compte et
I’électro-répulsion gouverne largement le profil de la diffusion. La complexité de
I’ionophorése réside dans I’interdépendance des mécanismes. Comme présenté dans 1’étude
[124], ou les flux de I’électro-répulsion, de 1’électroosmose et de la diffusion passive ont été
déterminés séparément, on remarque que le flux passif a beaucoup moins d’influence quand
la stimulation est plus élevée (entre 1 et 5%), le flux de 1’électro-répulsion est toujours
supérieur au flux électroosmotique avec environ 60 a 70 % du flux total.

Le Tableau 15 résume I’effet des principaux paramétres sur la diffusion ionophorétique. Le
premier paramétre est le poids moléculaire, il est clair que plus la molécule est grande plus
elle aura du mal a traverser la couche cornée. La lipophilie et le pH sont des parametres qui
influent sur le transport des molécules, mais ce sont des parametres que I’on arrive a ajuster
avec des solvants pour étre dans des gammes acceptables (Tableau 14). Les parametres
électriques et les facteurs de formes sont tres intéressants a investiguer, ils peuvent modifier
grandement I’efficacité du transport ionophorétique.

Augmentation des paramétres Effet sur le transport
suivants : ionophorétique
Poids moléculaire 4
Lipophilie J
pH : ionisation a1
Intensité du courant 1
Durée de la stimulation i)
Type de la stimulation J10
Facteur de formes des électrodes U:ﬂ‘

TABLEAU 15: LES PRINCIPAUX PARAMETRES INFLUENGANT LA DIFFUSION IONOPHORETIQUE

Compte tenu des nombreuses expérimentations menées, des préparations au préalable (peau
de porc, principe actif, banc de mesure, circuit de stimulation électrique...) et de I’analyse
par HPLC de tous les échantillons (7 minutes par échantillon pour un total supérieur a 300
échantillons), il nous a paru judicieux de mettre en place un modele physique afin

d’investiguer plus en détails, entre autres, plusieurs scénarios de stimulation ionophorétique.

Nous avons donc proposé dans le chapitre 3 une modélisation numérique du transport
ionophorétique que nous avons divisé en deux parties :

La premiére partie concerne la modélisation du transport dans une cellule de Franz. La
méme géomeétrie que la cellule utilisée lors de I’expérimentation a été reprise, les différentes
couches de la peau ont été intégrées avec une épaisseur de 24 um pour la couche cornée et
0,87 mm pour les couches épidermes et dermes. Nous avons ensuite modélisé le transport
ionophorétique en considérant les trois mécanismes : le flux passif, qui opére lorsqu’il y a un
gradient de concentration (1% loi de Fick), le flux de I’électro-répulsion qui décrit le
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phénomene de migration des molécules sous I’effet d’un champ électrique (équations de
Nernst-Planck), et finalement le flux de 1’électroosmose qui dépend de la vélocité et de la
concentration de la molécule. 1l est intéressant de signaler que le coefficient de diffusion
dépend en partie du poids moléculaire, de la température et la viscosité de la molécule.
(Equation 15).

Nous avons démontré que la contribution du flux convectif (électroosmose) était tres faible,
environ 100 fois inférieure, par rapport aux flux diffusifs (électro-répulsion + flux passif), ce
résultat est conforme a ce que nous avons évoqueé auparavant. Une recherche bibliographique
a permis d’alimenter les données d’entrée du modéle, notamment les épaisseurs des
différentes couches de la peau, les coefficients de diffusion, les coefficients de
conductivité... Les résultats issus de la simulation ont été comparés a ceux de
I’expérimentation in Vitro, ce qui a permis d’adapter plusieurs parameétres, afin d’affiner et
de valider le modele. Nous avons obtenu un écart maximum de 4% entre les resultats de la

simulation et de I’expérimentation, nous avons donc validé le modéle physique.

La deuxieme partie consiste a garder ce premier modéle mais venir modifier la géométrie de
la structure, en passant de la cellule de Franz (structure verticale) a la conception d’un patch
plat. Malgré ce changement de structure, nous avons de nouveau pu observer en simulation la
relation linéaire (R?=0,97) entre intensité du courant et la dose délivrée, constatée lors des
expérimentations sur les cellules de Franz. Cette confirmation est encourageante pour la suite
de nos développements d’un patch plat.

Plus important, un travail d’optimisation sur les facteurs de forme (distance inter-électrodes,
forme et surface des deux électrodes...) a été réalisé afin de trouver un compromis entre les
dimensions du patch et le profil de la diffusion. Finalement, une fois la structure plane
optimale déterminée, plusieurs lois de commandes ont été proposées, pour définir le scénario
de stimulations idéales combinant la durée de diffusion et I'intensité du courant fourni.

Sachant que le courant continu offre une efficacité de diffusion alors que le courant alternatif
permet une diffusion sans douleurs, nous avons proposé différents scénarios d’impulsions
avec différents rapports cycliques. Pour une durée totale de 3 h, nous avons simulé, a énergie
égale, 3 impulsions de méme amplitude d’une durée de 30 minutes chacune, 1 impulsion
d’une durée de 1h30, 2 impulsions de méme amplitude d’une durée de 2 minutes et enfin une
impulsion d’une durée de 3 heures. L’idée était de quantifier 1’effet de I’application
d’impulsions de fortes intensités pendant de courtes durées et de faibles intensités pendant
des durées plus longues.

Le scénario retenu consiste a appliquer 3 impulsions de 10 minutes séparées de 20 minutes
d’intervalle, la premiére impulsion étant la plus importante en terme d’intensité puisqu'elle
permet d'accélérer fortement le mouvement des molécules au départ, les deux autres
impulsions ont un role de maintien de la vitesse de diffusion pour garantir au mieux un
aspect linéaire du profil de diffusion.
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Le dernier chapitre propose un prototype du dispositif de délivrance de médicament. Nous
avons présenté une approche fonctionnelle du systeme : des fonctions qui offrent la
possibilité de contrbler la dose administrée, de réutiliser le dispositif a travers 1’association
d’un actionneur embarqué et un réservoir. A titre d’exemple, nous présentons un systéme qui
intégre un accélérometre pour déclencher la délivrance et/ou récupérer des données
actimétriques du patient.

Nous avons présenté et testé un prototype qui valide le contréle de I’intensité du courant
délivré pour le processus de 1’ionophorése. Pour cette fonction, nous avons fait le choix
d’une architecture simple et paramétrable en utilisant un switch analogique pour sélectionner
différentes valeurs d’intensités. Nous avons validé également la micropompe piézoélectrique
MP5 de chez Bartels. Cette micropompe biocompatible est 1’une des plus petites du marché
actuellement avec des dimensions de 1,4 x 1,4 x 0,35 cm et un poids de 0,8 gramme. Nous
avons calculé son débit, qui est d’environ ImL/min et qui est suffisant pour notre
application. Nous avons établi un bilan de consommation énergétique. Pour chaque
utilisation, le dispositif consomme théoriquement 6,6 mAh et donc une batterie cr 1616
assurerait le besoin énergétique du dispositif pour 9 traitements i.e. 9 jours (1 administration
par jour). Une deuxiéme version est prévue pour la miniaturisation et 1’intégration du
systeme.

En résumé, I’originalité de notre travail porte tout d’abord sur la proposition d’un systéme
réutilisable et contrdlable pour administrer un principe actif. Elle se situe ensuite dans la
proposition de lois de commande pour délivrer une dose précise d’un principe actif (la
lidocaine a été retenue dans cette étude) sur des échelles de temps variables. Elle porte enfin
sur la modélisation et la simulation du transport ionophorétique a travers une membrane
biologique hétérogene.

Afin de situer nos travaux, nous avons souhaité comparer notre systeme avec un dispositif
commercial « Activapatch » (Figure 83), qui assure un transport ionophorétique d’un
principe actif a I’aide d’une simple pile comme source d’énergie, mais, contrairement a notre
proposition, ne permet pas de contréler et ni d’adapter le dosage au besoin du patient. Nous
I'avons également comparé avec un produit Francais a grand succes, URGO (Figure 84), qui
certes n’utilise pas 1’ionophorése pour administrer un principe actif, mais qui présente des
similitudes au niveau de la possibilité de réutilisation et des symptomes traités. Ce dispositif
utilise des stimulations électriques préprogrammeées pour apaiser les douleurs musculaires ou
articulaires.
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FIGURE 83: ACTIVAPATCH [96] FIGURE 84: URGO [151] FIGURE 85: VERSION FINALE DU
PATCH

Nous détaillons cette comparaison dans le Tableau 16. En terme de dimensions, notre patch
(Figure 85) se rapproche plus d’Activapatch, avec des dimensions de 15*5 cm?, ces
dimensions peuvent légérement évoluer pour une meilleure adaptation et maintien au niveau
du corps. Activapatch et notre systéme administrent un principe actif alors qu”URGO ne fait
que stimuler électriquement les muscles et articulations. Cependant, ce dernier rejoint notre
systéme en termes de possibilité de contréle de stimulation et de réutilisation.

Activapatch est décliné en 3 versions, Intellidose 2.5 et lontoGo 4 et 12, le chiffre
correspondant a la durée en heure de fonctionnement du dispositif. 1l délivre un dosage
maximum de 80 mA.min ce qui correspond a un courant maximum de 0,53 mA pour
IntelliDose et un courant minimum de 0,11 mA pour lontoGo 12. Pour la consommation
énergétique d’URGO et de notre systeme, ils sont plutdét comparables, URGO utilise une pile
2 fois plus grande pour 2 fois plus d’utilisation.

En conclusion, notre systéme rejoint Activapatch dans la possibilité d’administrer plusieurs
molécules, il rejoint URGO dans la possibilité de réutilisation et de controle de la
stimulation. Cependant, notre systeme se démarque par la possibilité de controler
précisément la dose administrée, et par la possibilité d’activation a distance ; soit directement
par I’utilisateur via une interface de commande (de type smartphone ou tablette tactile), soit
par le déclenchement d'un capteur intégré qui détecte un évenement inhabituel
potentiellement synonyme de situation plus ou moins critique nécessitant une administration
rapide. Cela est notamment possible grace a I’'implémentation du systeme dans un réseau de
capteurs corporels (BodyLAN) communicants.
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Fonctionnalités Activapatch Le systeme proposé

Taille 14*8,8 cm ~ 10*6 cm 15*5 cm
Administration de Oui (plusieurs Non Oui (plusieurs
principe actif molécules) molécules)

Non : . .
Contrélable ) Intellidose 2.5 Oui Oui
3 versions 1 iontoGo 4
iontoGo 12
Réutilisable Non Oui Oui
Communiquant Non Non Oui
2 Piles, capacité NC i -
_ ’ _ p 1 pile cr2032 1 pile cr1616 (3V-60
Pile / durée de vie I max : 0,53 mA o m.Ah)
o 20 utilisations .
1 seule utilisation 9 utilisations
Prix ~ 60 euros (boite de ~ 65 euros )

10 patches)

TABLEAU 16: COMPARAISON DE DISPOSITIFS: ACTIVAPATCH, URGO ET LE SYSTEME PROPOSE

En perspective de ce travail de these, la miniaturisation de 1’ensemble est prévue afin de
proposer la forme finalisée du patch. Des expérimentations in vivo sur 1’animal seront
également mises en place pour valider d’une part le scénario de stimulation électrique, et
d’autre part 1’activation a distance du patch et la remontée des données actimétriques de
I’animal. Les données des expérimentations in vivo permettront d’alimenter et d’améliorer le
modéle physique sous COMSOL permettant de mieux investiguer les différents scénarios de
stimulation possibles.

Des expérimentations in vivo sur I’Homme pourront étre alors envisagées, afin de déterminer
les effets secondaires, les seuils de douleurs, et I'impact des effets biologiques sur la
diffusion, comme 1’age et le sexe de la personne, le stress ou encore la localisation de
I’application du patch.

Cependant, pour valider la fonction de réutilisation du patch, nous allons étre confrontés a
une problématique liée au risque de contamination bactérienne. Nous pouvons imaginer des
matériaux adaptés ou bien une amélioration structurelle du dispositif en le séparant en deux
parties : Une partie fixe regroupant le circuit électronique, micropompe et réservoir et une
deuxiéme partie a changer apres chaque utilisation.

Pour les applications envisagées, la délivrance de I’insuline représente un marché colossal en
France estimé a 2 milliards d’euros [152] avec plus de 3,3 millions de diabétiques en France
[153]. La délivrance de I’insuline répondrait a un besoin trés urgent en matiére de traitement
personnalisé et adapté. Cependant, il n’existe pas pour le moment une réelle avancée ou
amélioration significative de la délivrance de 1’insuline en utilisant 1’ionophorése et cela est
grandement di a son poids moléculaire qui est de 5823 Da limitant ainsi la diffusion
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transdermique passive. La délivrance de la nicotine (162 Da) sous forme de patch présente
un intérét a la fois économique et de santé publique. Plusieurs plans d’aides au sevrage sont
lancés au niveau national car il existe en France 9 millions de fumeurs. Une cigarette
représente 1 a 2 mg de nicotine absorbée, ce qui veut dire qu’en cas d’utilisation d’un patch,
la dose différe d’une personne a 1’autre suivant sa consommation habituelle. Or, il est connu

qu'un sous dosage est fréquent et conduit a une rechute d’ou la nécessité d’une

individualisation de la dose, et surtout d’une possibilité d’adaptation a tout moment.

Finalement, face au progres grandissant des nouvelles technologies, notamment les
biotechnologies, les nanotechnologies et I’intelligence artificielle, des questions d’ordre
éthique, sociologique et psychologique, auxquelles nous ne sommes pas insensibles, doivent
étre prises en considération. Cette problématique sera traitée et prendra tout son intérét dans
les stades plus évolués de 1’étude (in vivo et essais cliniques).
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GLOSSAIRE

ADN: Acide Désoxyribonucléique

Ag/AgCI: Argent/ chlorure d'argent

BLE: Bluethooth Low Energy

EF: Enhancement Factor ou facteur d’amélioration
FDA: Food and Drug Administration

HPLC: High Performance Liquid Chromatography
HHM: Human Health Monitoring

INSEE: Institut national de la statistique et des études économiques

ONU: Organisation des Nations Unies

PI: point isoélectrique

SOC: System On Chip

S4M: Smart Sensing and SystemS Monitoring

TDDS: Transdermal Drug Delivery System
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Banc d’expérimentation

ANNEXE 1

Le banc d’expérimentation pour caractériser la diffusion ionophorétique est présenté sur la Figure 86. Il
est composé de cing cellules de Franz, déposées sur une plague magnétique et reliées a un systéeme de

circulation d’eau a 37°C.

FIGURE 86: BANC D'EXPERIMENTATION DE L'ETUDE IN VITRO

Chromatogrammes

La Figure 87 présente un exemple de chromatogrammes obtenus aprés une analyse HPLC.

Nous avons calculé I’aire sous chaque pic, a environ 7 minutes (temps de rétention), qui est
proportionnelle & la concentration en principe actif

FIGURE 87: CHROMATOGRAMMES DE LA LIDOCATNE OBTENUS APRES UNE ANALYSE PAR HPLC,
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ANNEXE 2

Les dimensions de la cellule de Franz sont présentées sur la Figure 88.

12 mL (volume)

Cornée 0,0024cm etR =
icm

. Epiderme/derme 0,0876cm etR =
icm

0,1cm etR =1cm

Méntistane

O,icmetR=

0,4cm

Cathode 3cmetR

FIGURE 88 : DIMENSIONS CELLULE DE FRANZ

=0,02

Les dimensions de la structure planaire sont présentées sur la Figure 89.
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FIGURE 89 : DIMENSIONS DE LA STRUCTURE PLANAIRE

La Figure 90 présente un apergu de I’environnement COMSOL, notamment des modules utilisés
(Courants électriques et Transport des espéces diluées)
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RESUME

La surveillance personnalisée est une ambition émergente pour les technologies de la santé qui
répond aux besoins des patients et des professionnels de santé. L'objectif de ce travail est d'aller
jusqu’aux soins, en utilisant un actionneur télécommandé pour mettre en ceuvre automatiquement
une prescription médicamenteuse. Un systéeme transdermique intelligent est congu, sous la forme
d’un patch, pour administrer de maniére controlée des médicaments. Une premiére partie présente
nos motivations liées aux problemes du vieillissement de la population, rappelle les approches
menées actuellement pour le monitoring des personnes agées et décrit le besoin et le manque au
niveau des systémes d’actionnements notamment pour 1’aide a la prise de médicaments, A partir de
ces besoins, un état de 1’art est proposé sur les techniques permettant de contrdler la délivrance de
médicaments afin de dégager des spécifications techniques d’un systéme d’actionnement intelligent.
Une deuxieme partie est consacrée a 1’étude et la caractérisation de la diffusion de la lidocaine a
travers la peau. Des expérimentations sont réalisées pour démontrer 1’intérét des techniques d’aide a
la diffusion en termes de contrdle et d’amélioration de la quantité délivrée. Finalement, la notion de
controle de la dose administrée est corrélée a I’actionneur intégré via une loi de commande. Une
troisieme partie présente une modélisation et une simulation numérique de la diffusion
transdermique en liaison avec les résultats obtenus lors d’expérimentations sur une cellule de Franz,
et la transposition du modele sur une structure planaire. Différents scénarios de stimulations
électriques et de facteurs de formes ont ét¢ conduits pour obtenir profil d’administration optimal.
Finalement, la derniére partie est dédi¢e a la conception du systéme qui permet d’adapter la dose
administrée selon les besoins du patient. Un prototype est réalisé, intégrant des fonctions
d’actionnement, et de récupération de données issues de capteurs intégrés.

ABSTRACT

Personalized monitoring is an emerging ambition for health technologies responding the needs of
patients and healthcare professionals. In this regard, the purpose of this work is to propose a e-health
care device offering active control and permanent actuating link able to control the amount of drug
delivered. A first part presents our motivations related to the problems of the aging of the
population, recalls the current approaches for the monitoring of the elderly and describes the need in
the systems of actuations in particular for the aid to the taking of drugs. From these needs, a state of
the art is proposed on the techniques for controlling the delivery of drugs. A second part is dedicated
to the study and characterization of the diffusion of lidocaine through the skin. Experiments are
carried out to demonstrate the efficiency of diffusion techniques in terms of control and
improvement of the quantity delivered. Finally, the notion of control of the administered dose is
correlated to the integrated actuator via a control command. A third part presents a modeling and a
numerical simulation of the transdermal diffusion related to the results obtained during experiments
on a Franz cell, and the transposition of the model on a planar structure. Different scenarios of
electrical stimulations and shape factors have been conducted to obtain optimal administration
profile. Finally, the last part is devoted to technological locks and to the design of the intelligent
system which adapt the dose administered according to the needs of the patient. A prototype is
made, integrating actuation functions, and data recovery from integrated sensors. This chapter
discusses the intelligent aspect of the system through the implementation of a suitable program, it
ends with an analysis of the energy consumption of the system.
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