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Abréviations 

AGR : Agarose 

BC : Brut de Coulée 

CMC : Carboxyméthyle Cellulose 

CSA : Congélation avant Séchage sous Air 

DWCNT : « Double-Walled Carbon Nanotube » – Nanotube de carbone biparois 

EGT : Electrogénothérapie 

ERH : Epidermes Reconstruits Humains 

FD4 : FITC + Dextran de 4kDa 

FD4-CM : FITC + Dextran de 4kDa + Carboxyméthyle 

FD4-DEAE : FITC + Dextran de 4kDa + Diéthylaminoéthyle 

FITC : Isothiocyanate de Fluorescéine 

I-FITC : Insuline + FITC 

IRF : Intensité Relative de Fluorescence 

LY : Lucifer Yellow 

MWCNT : « Multi-Walled Carbon Nanotube » – Nanotube de carbone mutliparois 

NTC : Nanotubes de Carbone 

PA : Principe Actif 

PBS : « Phosphate Buffer Saline » - tampon phosphate salin 

PI : Iodure de Propidium 

PLP : Periodate-lysine-paraformaldéhyde (tampon de fixation) 

SC : Stratum Corneum 

SSA : Séchage Sous Air 

SSC : Séchage Sous Charge 

SWCNT : « Single-Walled Carbon Nanotube » – Nanotube de carbone monoparois 

TE : Tampon d’Electroporation 
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Introduction générale 

La voie transdermique est une voie d’intérêt lorsqu’il s’agit de délivrer un principe actif (PA) 

localement ou de remplacer la voie orale (per os), qui peut engendrer une dégradation de 

l’efficacité et une diminution de la quantité de la substance active lorsque celle-ci est 

métabolisée principalement par le foie (effet de premier passage hépatique). La voie 

transdermique est une voie de traitement très versatile qui peut permettre une délivrance 

systémique ou locale, et avoir une action rapide ou bien lente et prolongée. Cependant, les 

molécules qui peuvent être délivrées naturellement par voie transdermique grâce à des 

patchs ont des caractéristiques physicochimiques très spécifiques et leur nombre est limité. 

Actuellement, c’est donc l’injection qui est utilisée pour arriver aux mêmes résultats sans 

limitation, mais son efficacité va de pair avec plusieurs inconvénients. Premièrement, la 

douleur, notamment lors d’injections répétées comme c’est le cas pour les patients atteints 

de diabète, peut être la source d’un manque d’assiduité au traitement. Il existe également des 

risques sanitaires liés à l’utilisation du matériel d’injection, comme la transmission de 

maladies, lorsque celui-ci réutilisé. Selon un rapport de l’Organisation mondiale de la Santé 

(OMS), sur les 16 milliards d’injections administrées dans les années 2000, 40% ont été 

pratiquées avec du matériel réutilisé, entrainant des millions de nouvelles contaminations par 

des virus ou des maladies telles que l’hépatite B [1]. Finalement, les blessures issues de la 

manipulation d’aiguilles ou de leur élimination ne sont pas rares, dans le même rapport l’OMS 

dénombrait 3 millions de piqures accidentelles pouvant également être contaminantes rien 

que chez le personnel de santé.  

Pour ces raisons, de nombreux travaux visent actuellement à substituer des méthodes de 

délivrance transdermique non invasive à l’injection classique. La difficulté majeure à laquelle 

se heurtent ces recherches réside dans la couche extérieure de la peau, le stratum corneum 

(SC), qui assure une fonction barrière. Cette couche est très jointive et hydrophobe, ce qui 

protège le corps de nombreuses agressions, mais empêche des molécules très hydrophiles ou 

de plus de 500Da de la traverser. Il existe donc un véritable défi visant à développer une 

méthode de délivrance transdermique de macromolécules hydrophiles qui soit efficace, facile 

d’utilisation, et non invasive, tout en conservant sur le long terme l’intégrité de la fonction 

barrière de la peau. 



16 

C’est dans ce contexte que l’équipe Nanocomposite, Nanotubes de Carbone : élaboration 

et Densification (NNCED) du CIRIMAT et l’équipe de Biophysique Cellulaire de l’IPBS, se sont 

associées pour tenter de répondre à cette problématique. L’équipe NNCED est experte dans 

la synthèse et l’utilisation dans des matériaux composites de nanotubes de carbone biparois, 

connus pour être des nanoparticules combinant de très bonnes propriétés mécaniques et 

électriques. De son côté, l’équipe de Biophysique Cellulaire est experte dans la délivrance de 

molécules dans les cellules et tissus par l’application de champs électriques pulsés : 

l’électroporation. L’approche envisagée repose sur le développement d’un matériau 

nanocomposite deux-en-un, à base de polymère biocompatible et de nanotubes de carbone, 

pouvant faciliter l’application de l’électroporation résultant en une perméabilisation 

réversible de la peau (fonction d’électrode), et pouvant assurer le stockage d’un principe actif, 

ainsi que sa délivrance lors du traitement (fonction de réservoir). Ce matériau pourrait être 

utilisé comme une plateforme de vectorisation, dans laquelle l’introduction du principe actif 

(d’hydrophilie variable) pourrait permettre sa délivrance à travers la peau. L’élaboration d’un 

tel matériau ainsi que la preuve de faisabilité de ce concept de délivrance transdermique ex 

vivo ont fait l’objet de précédents travaux de thèse [2–4].  

Les travaux présentés dans ce manuscrit prennent la suite directe de cette première thèse 

et s’inscrivent dans un projet de recherche plus ambitieux, financé par l’Agence Nationale de 

la Recherche (CARBO²DERM 2020-2024). L’obtention de ce financement pendant le 

déroulement de cette thèse a permis l’implication d’un troisième laboratoire, le LAPLACE, 

apportant une expertise sur les matériaux diélectriques, mais également le recrutement d’un 

ingénieur d’étude à l’IPBS et d’un doctorant co-dirigé par le CIRIMAT et le LAPLACE, assurant 

la continuité du projet.  

L’objectif de la thèse que nous présentons ici est de fournir des bases solides de 

caractérisation et de compréhension, sur lesquelles les travaux futurs pourront s’appuyer 

pour améliorer et optimiser à la fois le matériau nanocomposite et les paramètres de 

délivrance transdermique par électroporation avec notre dispositif. 

Le premier chapitre de ce manuscrit est consacré à une introduction bibliographique. Nous 

présentons dans un premier temps la structure de la peau, les enjeux de la délivrance 

transdermique non invasive, ainsi que les approches qui sont actuellement adoptées. Nous 

abordons ensuite la technique d’électroporation et nous nous focalisons sur son application 
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pour la perméabilisation de la peau. Dans un troisième temps, nous introduisons l’intérêt de 

l’utilisation des nanotubes de carbone pour les applications biomédicales, ainsi que des 

questions de toxicité que leur utilisation soulève et la solution trouvée dans les matériaux 

nanocomposites. Ces recherches bibliographiques ont été publiées sous la forme d’une revue 

en début de thèse [5]. Nous finirons par introduire la matrice polymère biocompatible qui 

avait déjà été choisie lors de précédents travaux, l’agarose.  

Le deuxième chapitre décrit les différents protocoles utilisés au cours des 2 chapitres de 

résultats (3 et 4). Il concerne la préparation du matériau nanocomposite que nous utilisons 

dans nos travaux, les différentes mises en forme que nous avons développées, ainsi que les 

techniques que nous avons utilisées pour le caractériser. Les protocoles des expériences ex 

vivo que nous avons réalisées y sont également détaillés. 

Le chapitre 3 rassemble toutes les caractérisations du matériau nanocomposite que nous 

avons réalisées durant nos travaux, et qui nous servent à discriminer différentes compositions 

et mises en forme des nanocomposites. Dans une première partie, une observation de la 

microstructure et une caractérisation de la porosité nous permettent de mieux comprendre 

l’organisation des constituants du matériau. Nous étudions par la suite les propriétés de 

stockage et de relargage d’une molécule fluorescente, pour caractériser la fonction réservoir. 

Les propriétés mécaniques sont mesurées et comparées puis des mesures de conductivité 

électrique nous ont servi à caractériser la fonction électrode. 

Pour finir, le chapitre 4 décrit toutes les expériences d’application ex vivo du matériau 

comme plateforme réservoir/électrode pour la délivrance transdermique par électroporation. 

Nous validons dans un premier temps la perméabilisation de la peau (modèle murin) ainsi que 

son caractère réversible, puis pour comprendre les mécanismes de délivrance en jeu, des 

molécules de différentes charge et taille sont utilisées. Ces travaux ont fait l’objet d’une 

seconde publication [6]. Dans une deuxième partie, nous évaluons l’impact de divers facteurs 

comme la nature du tissu, les variations de température, de pH et de conductivité électrique. 

Enfin, l’exposition des tissus aux nanotubes de carbone n’est pas souhaitable pour les 

applications envisagées, et il nous a semblé nécessaire d’en évaluer les effets potentiels. Ainsi, 

nous évaluons la cytotoxicité des nanotubes de carbone utilisés sur différences lignées 

cellulaires issues de la peau in vitro.  
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Une conclusion générale résume l'ensemble des conclusions auxquelles nous sommes 

arrivés et le manuscrit se termine en présentant les perspectives pour la poursuite de ces 

recherches. 
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1.1. La délivrance transdermique non invasive 

1.1.1. La peau, barrière naturelle du corps humain 

1.1.1.a. Anatomie 

La peau est un organe de 2m² chez l’adulte à l’interface entre le corps et l’environnement 

extérieur et constitué d’un empilement de trois couches : l’hypoderme, le derme et l’épiderme 

(Figure 1-1). 

 

L’hypoderme est la couche la plus profonde de la peau. Il est constitué d’adipocytes, ou 

cellules graisseuses, organisées en lobules et d’une matrice extracellulaire fibreuse dans 

laquelle sont localisés des vaisseaux sanguins, des vaisseaux lymphatiques et des nerfs. Cette 

couche sert de réserve d’énergie et permet une certaine mobilité entre la peau et les tissus 

plus profonds [7]. L’épaisseur de cette couche est extrêmement variable en fonction de la 

localisation et de l’individu. 

Au « dessus » de l’hypoderme se trouve le derme, une couche épaisse (~1mm) de tissu 

conjonctif très élastique et résistant aux stress mécaniques. Il doit ces propriétés à la présence 

en grande quantité de fibres de collagène dans la matrice extracellulaire, et dans une moindre 

mesure d’élastine, synthétisées par les fibroblastes [8]. Il accueille différentes cellules 

participant à la réponse immunitaire, dont des macrophages, des cellules dendritiques 

dermiques et des mastocytes. On y trouve également des appendices comme les follicules 

pileux, les glandes sébacées et sudorales, et différents récepteurs sensoriels [9]. Le derme 

peut être subdivisé en deux couches : le derme réticulaire et le derme papillaire. Le derme 

Figure 1-1 Schéma de la structure de la peau. 
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réticulaire représente la couche la plus épaisse et la plus profonde du derme, elle assure la 

stabilité mécanique grâce à la densité de son tissu conjonctif. Le derme papillaire est une zone 

plus lâche et spongieuse qui sert d’interface avec la couche plus externe, l’épiderme, à travers 

la jonction dermo-épidermique. Le derme est richement irrigué et innervé, ce qui participe au 

fonctionnement de l’épiderme avasculaire, grâce aux échanges rendus possibles par cette 

jonction [10]. 

La couche externe de la peau, l’épiderme, consiste en un empilement dense de 

kératinocytes. Cet empilement peut être divisé en quatre couches en fonction du stade de 

différenciation de ces cellules en cornéocytes, lorsqu’elles migrent des couches profondes 

vers l’extérieur pour former la couche cornée ou stratum corneum (SC) (Figure 1-2) [11]. On 

trouve d’abord la couche basale ou germinative. C’est une monocouche de kératinocytes 

alignés reposant sur la lame basale de la jonction dermo-épidermique. La cohésion entre ces 

kératinocytes est assurée par des desmosomes, des jonctions membranaires intercellulaires 

fortes, et par des hémidesmosomes avec la lame basale. Les cellules y prolifèrent puis 

entament leur migration vers les couches supérieures. Vient ensuite la couche épineuse, 

formée de 5 à 10 couches de cellules. Les kératinocytes commencent à y produire de la 

kératine, une protéine fibreuse nécessaire à la cornéification. Le nom de cette strate provient 

des filaments de kératine présents dans le cytoplasme des kératinocytes, qui forment des 

épines au niveau des desmosomes. La couche granuleuse est la dernière couche dite viable de 

l’épiderme. Après celle-ci, les kératinocytes se destinent à une mort programmée et une 

transformation en cornéocytes, à travers notamment la perte de leur noyau et de leurs 

organites. Les kératinocytes de la couche granuleuse continuent à s’enrichir en kératine et 

s’aplatissent. Cette transformation est facilitée par la production de protéines filamenteuses 

par les granules de kératohyaline contenues dans leur cytoplasme : la filaggrine. Cette 

protéine s’agrège sur les filaments de kératine et forme ainsi des faisceaux serrés qui 

provoquent l’effondrement de la cellule en une configuration plane typique des cornéocytes 

[12]. Ces granules sont aussi responsables de la libération d’un produit lamellaire lipidique 

entre les cellules, qui à terme formera une barrière lipidique imperméable, caractéristique de 

la couche cornée de l’épiderme.  

La couche la plus externe de la peau, le stratum corneum, consiste donc en empilement 

d’environ 10 à 20µm de cellules mortes, aplaties, anucléées, fortement enrichies en kératine 
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et dont l’enveloppe membranaire est cornéifiée : les cornéocytes [8]. La matrice 

extracellulaire du SC est principalement constituée de céramides, de cholestérols et d’acides 

gras. Le SC est souvent représenté par un modèle « brique et ciment », où les briques sont des 

cornéocytes liés entre eux par des jonctions serrées, les cornéodesmosomes, et entourés par 

un ciment lipidique imperméable et hydrophobe. La dégradation progressive de ces jonctions 

engendre la desquamation des cornéocytes en surface et participe au renouvellement continu 

de l’épiderme.  

 

L’épiderme a une épaisseur moyenne de 100µm, mais celle-ci varie en fonction de la 

localisation dans le corps. Les kératinocytes représentent au moins 80% de la population 

cellulaire de l’épiderme. On y trouve également des mélanocytes, responsables de la 

pigmentation de la peau, des cellules de Merkel impliquées dans la sensibilité tactile, et des 

cellules de Langherans, cellules dendritiques participant à la reconnaissance d’antigènes et à 

la réponse des lymphocytes T dans l’épiderme [8]. 

1.1.1.b. Fonction barrière de la peau 

La peau a plusieurs fonctions, c’est une voie de régulation de la température corporelle, un 

formidable outil de perception et c’est aussi un espace de stockage (graisse, eau, vitamine D) 

[7], mais c’est pour ses capacités de protection ou fonction barrière qu’on s’intéresse à elle 

dans nos travaux.  

Figure 1-2 Exemple d’une coupe de peau humaine, sur laquelle on reconnait le derme ainsi que 

différentes couches de l’épiderme. Ces couches sont identifiées plus précisément sur schéma de 

droite. SD : canaux de glandes sudorales. Adaptée de Sunberg et coll. [11]. 
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La peau assure une protection contre les agressions mécaniques et pathogènes grâce à ces 

propriétés suturales, physicochimiques et immunologiques. Comme décrit précédemment, 

les trois couches de la peau ont des propriétés mécaniques très différentes. Les graisses 

stockées dans l’hypoderme permettent un glissement de la peau sur les tissus plus profonds. 

Le réseau dense de collagène dans le derme rend cette strate très élastique et enfin 

l’empilement de cornéocytes et la présence de jonctions serrées entre les cellules dans 

l’épiderme rendent cette couche très résistante [13]. Son renouvellement perpétuel en fait 

également une couche sacrificielle pouvant se réparer. L’association de ces différentes 

propriétés mécaniques permet à la peau d’amortir les agressions mécaniques. Elle protège 

aussi des rayonnements UV, en activant notamment la production de mélanine. 

La peau est une barrière à double sens : elle prévient les intrusions provenant de 

l’extérieur, mais elle régule également la fuite excessive d’éléments de l’intérieur vers 

l’extérieur, comme celle de l’eau [12]. Ce rôle est en partie assuré par le ciment lipidique du 

SC composé d’un ratio molaire 1:1:1 de céramides, de cholestérols et d’acides gras libres. Ces 

lipides sont organisés en bicouches lamellaires autour de cornéocytes. Leur cohésion est 

assurée par de fortes interactions de type Van der Waals, grâce à leurs très longues chaines 

hydrocarbonées saturées [14, 15]. Un schéma de cette organisation est présenté Figure 1-3. 

L’organisation structurale de ces lamelles dépend fortement de la température. À la 

température physiologique, leur organisation latérale est orthorhombique, très dense et 

imperméable. Elles subissent une transition vers la phase hexagonale lorsque la température 

dépasse 35-40°C, puis vers une phase cristal-liquide très désorganisée après 70°C. 

Malgré son caractère non viable et hydrophobe, un SC sain contient une faible quantité 

d’eau (>10%), qui lui donne notamment une certaine souplesse. Cette eau est captée par des 

agents hygroscopiques au sein des cornéocytes, appelés facteur naturel d’hydratation ou 

Natural Moisturizing Factor NMH [16]. La barrière lipidique du SC permet également de limiter 

la perte d’eau transépidermique (transepidermal water loss TEWL), dont la quantification 

permet de qualifier le bon état de la fonction barrière [17].  
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La peau a un pH neutre dans la majeure partie de sa zone viable, mais il s’acidifie 

progressivement entre la couche granuleuse et la couche cornée pour atteindre une valeur 

moyenne en surface inférieure à 5 [18, 19]. Ce pH en surface est maintenu par la présence 

d’un film hydrolipidique formant une première couche protectrice sur la peau [20]. Il est 

composé de sueur (hydrophile), de sébum et de lipides (hydrophobes) respectivement 

sécrétés par les glandes sébacées et libérées par le corps lamellaire du SC. Le pH acide permet 

de neutraliser la prolifération de microorganismes pathogènes tout en maintenant un 

environnement optimal pour le développement de la flore naturelle de la peau. De plus, ce 

pH acide participe au bon fonctionnement des enzymes nécessaires à la maturation des 

différents lipides formant le ciment du SC [10]. 

Figure 1-3 Schéma de l’organisation lamellaire et latérale des lipides de la couche cornée. (1) Schéma 

de l’épiderme. (2) Modèle brique et mortier (ciment) de la couche cornée. (3) Bicouches lamellaires 

des lipides du stratum corneum. Les lamelles ont des organisations latérales différentes : 

orthorhombique, hexagonale ou liquide (cristal liquide) et se répètent à courte (SPP) ou longue (LPP) 

distance. Extrait de Janssens et coll. [14]. 
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Enfin, dans le cas où un agent pathogène parviendrait à pénétrer le SC, il serait rapidement 

éliminé par le système immunitaire de la peau. En effet, en plus de former une barrière 

physique, les kératinocytes synthétisent différentes cytokines et chimiokines, ainsi que des 

peptides antimicrobiens participant à une réponse immunitaire innée et adaptative [21, 22]. 

De plus, la présence dans les couches profondes de l’épiderme de cellules de Langherans, 

spécialisées dans la détection et la présentation d’antigènes aux lymphocytes T, facilite leur 

élimination. Si ce n’est toujours pas suffisant, la population de cellules immunitaires 

résidentes du derme (macrophages, cellules dendritiques, mastocytes…) peut prendre le 

relais. La présence de vaisseaux lymphatiques dans le derme permet également le 

recrutement de cellules immunitaires extérieures.  

1.1.1.c. La délivrance dermique et transdermique 

La barrière épidermique est certes très efficace, mais elle n’est pas absolue. L’absorption 

percutanée de principe actif (PA) est possible, elle est généralement décrite selon 3 étapes :  

- Pénétration du PA dans le SC, 

- Diffusion à travers les différentes couches de l’épiderme jusqu’au derme, 

- Passage du PA dans la circulation sanguine via les capillaires du derme. 

On appelle délivrance dermique l’application d’un PA sur la peau entrainant sa diffusion 

jusqu’aux différentes strates de celle-ci. Elle est transdermique lorsque le PA atteint la 

circulation sanguine, permettant sa délivrance systémique [23]. 

La pénétration d’un PA dans la peau est possible selon 3 voies principales : intracellulaire 

(à travers les cellules et la matrice extracellulaire), intercellulaire (à travers la matrice 

extracellulaire) et annexielle, c’est-à-dire à travers les annexes de la peau (follicules pileux et 

canaux sudoripares) (Figure 1-4). La voie annexielle est souvent considérée comme secondaire 

puisque les annexes ne représentent qu’une infime partie de la surface de la peau (~0,1%) [10, 

23]. Par ailleurs, même si les compositions varient entre les couches de la peau, la matrice 

extracellulaire est généralement plus lipophile que l’espace intracellulaire. C’est 

particulièrement le cas dans le SC qui ne contient qu’une très faible quantité d’eau. Il est 

d’ailleurs reconnu pour être le facteur limitant de la délivrance transdermique. De ce fait, la 

voie intercellulaire plus longue et tortueuse est empruntée par les molécules lipophiles, alors 

que la voie intracellulaire est réservée aux petites molécules hydrophiles.  
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La diffusion d’un PA à travers la peau est mue par le gradient de concentration existant 

entre la zone d’application et les couches de la peau. Cette diffusion suit la première loi de 

Fick : 

𝐽 =  𝐾𝑝  ×  ∆𝐶 =  
𝐾𝑚 × 𝐷

𝑒
 ∆𝐶 

Équation 1-1 Première loi de Fick. Avec le flux percutané J (µg.cm-2.s-1), le coefficient de perméabilité 

Kp (cm.s-1), ∆C (µg.cm-3) la différence de concentration en PA aux extrémités de la peau ou couche 

étudiée d’épaisseur e (cm), le coefficient de partage Km et le coefficient de diffusion D (cm².s-1). 

D’après cette équation, le flux percutané d’un PA est égal au produit du coefficient de 

perméabilité Kp et de la différence de concentration en PA entre les deux côtés de la 

membrane cutanée. Le coefficient de perméabilité Kp dépend lui-même de l’épaisseur e de 

cette membrane, ainsi que de deux autres grandeurs Km et D. Le coefficient de partage Km du 

PA entre son excipient (solution, formulation ou véhicule) et la peau correspond au rapport 

de sa solubilité dans ces deux milieux. Plus il est élevé, plus une molécule a d’affinité avec la 

peau. Cependant, la peau étant elle-même constituée de corps hydrophiles (les cellules) et 

lipophiles (matrice extracellulaire), une trop grande affinité avec l’un ou l’autre limite la 

diffusion globale [24]. Le coefficient de diffusion D représente quant à lui une mobilité 

intrinsèque au PA, qui dépend de sa taille : plus sa masse molaire est faible, plus sa mobilité 

sera grande [25]. Par conséquent, les PA pouvant traverser la peau (et surtout sa couche 

cornée) de manière passive sont limités : ils représentent uniquement des molécules 

modérément hydrophiles et d’une taille inférieure à 500Da environ [10, 24, 26]. C’est par 

Figure 1-4 Représentation schématique des voies de pénétration d’un principe actif dans la couche 

cornée : intercellulaire, intracellulaire et annexielle. Adapté de Godin et coll. [23]. 
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exemple le cas de la nicotine ou de la lidocaïne, dont la délivrance par voie transdermique 

passive est commercialisée.  

Pour finir, la pénétration d’un PA dans la peau dépend fortement de ses propriétés 

physicochimiques, mais elle dépend également de l’état de la peau (âge, site d’application, 

peau saine ou lésée) [27].  

La peau est une interface très étendue entre l’environnement extérieur et le corps, ce qui en 

fait une voie très intéressante pour la délivrance de PA. Cependant, la peau est une barrière. 

Outre sa résistance mécanique, son pH acide et la présence de cellules immunitaires, la 

fonction barrière de la peau repose principalement sur le stratum corneum (SC), la couche 

externe hydrophobe de la peau. Sa structure en brique et mortier, dense et complexe, est en 

perpétuel renouvellement. La traversée de cette couche par des macromolécules hydrophiles 

est impossible de manière passive et c’est là tout l’enjeu de la délivrance transdermique non 

invasive. 

1.1.2. Méthodes de délivrance transdermique  

Comme exposé en introduction générale, la délivrance transdermique de PA repose 

actuellement sur l’utilisation de seringues, mais leur manipulation pose plusieurs problèmes 

sanitaires. C’est pourquoi les recherches portant sur le développement de méthodes 

alternatives minimalement invasives sont en essor. Les approches adoptées ont beaucoup 

évolué depuis la commercialisation des premiers patchs de délivrance transdermique dans les 

années 1980. Leurs avancées sont largement et régulièrement passées en revue [24, 28–33], 

notamment par Prausnitz et Langer [34, 35] et très récemment par Ramadon et coll. [36] et 

Jeong et coll. [37]. Les stratégies d’amélioration de la délivrance transdermique peuvent être 

classées selon plusieurs générations [35], et elles tendent maintenant à être combinées dans 

le but de potentialiser leur efficacité. 

Il existe deux grandes catégories de délivrance transdermique de PA : la pénétration 

passive visant à augmenter chimiquement la diffusion du PA dans la peau et/ou la 

perméabilité de celle-ci au PA; et la pénétration active, qui utilise une force motrice extérieure 

pour stimuler la délivrance du PA.  
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1.1.2.a. Méthodes chimiques passives 

Les méthodes passives visent à améliorer l’affinité chimique entre le PA et la peau. Il est 

possible de travailler directement sur la formulation du PA pour améliorer sa diffusion 

(prodrogues, couplage d’ions), mais aussi de l’encapsuler dans des véhicules amphiphiles, 

comme les liposomes. La perméabilité du SC peut être altérée par la déstabilisation de sa 

barrière lipidique grâce à des promoteurs de pénétration chimiques (CPE) [38]. Il en existe 10 

classes d’après Williams et coll., qui interagissent de manière différente avec les lipides du SC. 

Parmi elles on peut citer l’eau, jouant par exemple sur l’hydratation de la couche cornée ce 

qui génère des défauts aqueux dans les couches lipidiques, mais également les tensioactifs ou 

les alcools [24]. Ces méthodes de délivrance transdermique se confrontent à plusieurs 

limitations : elles sont généralement réservées à la délivrance de petites molécules et les 

agents chimiques utilisés se doivent d’être non toxiques et non irritants, ce qui réduit le 

spectre de molécules appropriées [35, 38, 39]. 

1.1.2.b. Méthodes actives 

Dans le but de délivrer des macromolécules hydrophiles, comme des protéines ou même 

de l’ADN, des stratégies ont été élaborées en utilisant une force motrice extérieure pour 

promouvoir la diffusion du PA et déstabiliser physiquement et temporairement la fonction 

barrière du SC [40]. Un schéma récapitulatif de ces méthodes est présenté Figure 1-5, nous en 

décrivons une partie :  

 

Figure 1-5 Schéma récapitulatif des différentes techniques de délivrance transcutanée actives. Adapté 

de Engelke et coll. [33]. 
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Une des solutions proposées est de remplacer la pénétration mécanique d’une aiguille 

classique par la pénétration d’un microjet de PA à haute pression. Les risques liés à leur 

manipulation sont alors contournés. C’est le PA lui-même qui par sa très haute vitesse 

(>100m/s) perfore la peau pour atteindre les différentes couches, jusqu’à l’hypoderme au 

besoin. Cette méthode ne dépend pas des propriétés physicochimiques du PA, mais peut 

s’avérer douloureuse [41]. Elle peut notamment être adaptée à la vaccination [42]. 

Il existe des approches thermiques dont le but est l’ablation locale du SC. L’exposition de 

l’épiderme à de fortes températures (315°C) sur des durées très courtes (<1s) provoque la 

vaporisation de la kératine générant des trous dans le SC [43], ce qui augmente énormément 

sa perméabilité [44]. De tels échauffements peuvent être obtenus grâce à des lasers ou des 

radiofréquences, sans endommager les tissus sous-jacents. 

La technologie des microaiguilles (microneedles, MN) fait l’objet de beaucoup d’attention, 

car c’est une technique très versatile tant sur la mise en forme que sur le mode de délivrance 

de PA. Les MN génèrent des pores microscopiques par destruction mécanique du SC, comme 

dans le cas d’une aiguille classique, mais à plus faible échelle, et moins profondément [45]. 

Ces MN peuvent être solides, solubles, enrobées de PA ou creuses, il existe donc pléthore de 

modes d’administration les utilisant, parfois combinés avez des méthodes passives. 

Enfin, les dernières approches existantes reposent sur des méthodes physiques utilisant 

des ultrasons (la sonoporation), ou une assistance électrique (iontophorèse et 

électroporation) pour générer des chemins aqueux dans le SC et permettre un transport 

localisé des molécules hydrophiles (LTR : local transport region). L’utilisation d’ultrasons peut 

promouvoir la délivrance de PA (sonophorèse) et la déstabilisation de la barrière lipidique 

(sonoporation). Les mécanismes impliqués pendant ces deux phénomènes dépendent de la 

bande de fréquence utilisée : basses fréquences 20-100kHz, et hautes fréquences >3MHz [46]. 

L’iontophorèse est l’une des premières méthodes actives explorées pour la délivrance 

percutanée. Elle consiste en l’application d’un faible courant continu (<0,5 mA/cm²) à travers 

la peau, qui provoque la migration des molécules par électrophorèse et électroosmose. Elle 

n’a cependant pas d’effet sur la barrière lipidique, ce qui limite son utilisation aux molécules 

de petite taille (<500Da). Enfin, l’électroporation permet d’obtenir une perméabilisation 

transitoire de la peau par l’application de courtes impulsions électriques ayant une forte 
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tension. C’est cette technique que nous exploitons dans nos travaux et nous la détaillons dans 

la partie suivante. 

Toutes ces méthodes ont chacune leurs avantages et leurs inconvénients (diversité des PA 

délivrables, risques d’effets secondaires ou d’irritations, dosage ou précision limités…) 

[37]. Nous avons choisi de travailler avec l’électroporation pour des raisons historiques dans 

l’équipe de Biophysique Cellulaire, et aussi parce qu’elle peut offrir dans le cas des 

macromolécules hydrophiles le meilleur compromis entre efficacité de délivrance et protection 

du SC.  

1.2. L’électroporation 

L’électroporation (EP), ou électroperméabilisation, a été décrite la première fois par 

Neumann et Rosenheck [47]. Elle consiste en l’application d’impulsions électriques de haute 

tension et courte durée, capables de déstabiliser temporairement la membrane plasmique 

des cellules et d’y générer des défauts appelés « pores » et ceci au-dessus d’une valeur seuil 

de l’intensité du champ électrique. Ainsi, en fonction de l’intensité du champ électrique 

délivrée aux cellules, on observe différents effets pouvant donc conduire à une 

perméabilisation, temporaire ou irréversible. Un résumé de ces phénomènes, proposé par 

Kolosnjaj-Tabi et coll. [48], est présenté Figure 1-6.  

 

Figure 1-6 Schéma récapitulatif des effets cellulaires résultant de l’application d’un champ électrique 

pulsé, en fonction de l’intensité de celui-ci. Extrait de Kolosnjaj-Tabi et coll. [48]. 
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Cette perméabilité transitoire de la membrane permet l’échange d’espèces entre le 

cytoplasme de la cellule et le milieu extérieur, ce qui en fait une méthode de vectorisation très 

efficace. Il a été montré que l’incorporation de différents PA par des cellules, tels que des ions 

[49, 50], des molécules anticancéreuses [51] ou même des acides nucléiques [52] est 

potentialisée lorsque les membranes sont électroperméabilisées. Ces observations ont donc 

mené à des applications thérapeutiques en clinique : l’électrochimiothérapie ou ECT pour les 

molécules anticancéreuses et électrogénothérapie ou EGT pour les acides nucléiques 

(transfert de gènes). Lorsque la membrane plasmique est trop déstabilisée, entraînant la mort 

de la cellule, l’EP est dite irréversible (IRE). On utilise ce type de champ électrique pour 

procéder à des ablations tumorales, notamment dans le cancer du foie [53, 54]. Ces champs 

très intenses peuvent également utilisés dans l’agroalimentaire pour la stérilisation par 

exemple [55]. Ainsi, les champs d’application de cette méthode physique sont donc très 

larges. 

1.2.1. Théorie de l’électroporation 

1.2.1.a. Caractéristiques du champ électrique  

Le champ électrique est généré par l’application d’une différence de potentiel (U) aux 

bornes de deux électrodes reliées à un générateur de tension. Selon la géométrie des 

électrodes, le champ électrique est uniforme ou non dans l’espace. Il peut être continu ou 

alternatif en fonction de la nature du courant qui traverse l’échantillon. 

Dans le cas de deux électrodes planes et parallèles, éloignées d’une distance d, l’intensité 

du champ électrique E est reliée à U selon la relation :  

𝐸 =  
𝑈

𝑑
 

Avec E en kV/cm, U en kV et d en cm. Les conditions électriques appliquées se caractérisent 

par différents paramètres physiques: E l’intensité du champ électrique appliqué, N le nombre 

d’impulsions électriques appliquées sur le système cellulaire, T la durée d’une impulsion et F 

la fréquence d’application des impulsions électriques. Le délai entre chaque impulsion est de 

1/(F-T). 
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La cinétique de variation de la tension U appliquée aux bornes des électrodes peut être soit 

en décroissance exponentielle, soit en vague carrée (Figure 1-7). En vague carrée, l’intensité 

du champ électrique E est constante pendant toute la durée T de l’impulsion.  

 

Lorsqu’une suspension de cellules est placée dans un champ électrique, elle subit différents 

effets à caractère scalaire homogènes dans l’espace (effet joule, électrochimie) et des effets 

à caractère vectoriel, dépendants de la position des cellules par rapport aux lignes de champ. 

Le passage du courant au travers d’une suspension cellulaire entraîne des modifications 

thermiques et chimiques. Tout courant électrique d’intensité I (A) traversant une résistance R 

(ohms) induit un échauffement thermique appelé effet Joule. La production de chaleur Q 

pendant une période t est donnée par la loi de Joule :  

∆𝑄 = 𝑅 . 𝐼2. ∆𝑡  

Toute l’énergie électrique appliquée est convertie en chaleur dans une solution homogène 

sans cellule [56]. L’échauffement T°, lié au carré de l’intensité du champ électrique appliqué 

(E), à la durée de l’impulsion (T), à la conductivité de l’échantillon (σ) ne dépend pas du 

volume de l’échantillon. Il est donné par la formule suivante [47, 57] : 

∆𝑇° =
𝐸2. 𝑇. 𝜎

𝐶𝑝 . 𝜌
 

Avec Cp la chaleur spécifique (voisine de 4,18 J/g.K) et  la masse spécifique de l’échantillon 

(1g/cm3). Cet incrément thermique étant associé à une seule impulsion, l’élévation globale de 

température sera d’autant plus importante que le nombre d’impulsions sera grand. 

E (kV/cm)

Temps (µs ou ms)

Eo

T

Figure 1-7 Schéma d’une impulsion électrique de type «vague carrée». Elle est caractérisée par son 

intensité de champ électrique E0 et sa durée T. L’intensité est constante sur toute la durée des 

impulsions. 
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Cependant, une dissipation thermique a lieu entre chaque impulsion, d’autant plus 

importante que la fréquence d’impulsion est basse.  

Sous l’effet du courant électrique, des réactions d’oxydoréductions peuvent produire des 

espèces chimiques très réactives telles que des radicaux libres ou la libération d’ions 

métalliques comme l’aluminium [58]. Ces réactions, localisées au niveau des électrodes, 

dépendent de la nature chimique des électrodes (acier, acier inoxydable, aluminium), de la 

composition du milieu et des paramètres électriques [59]. Les composés générés au niveau 

des électrodes peuvent avoir des conséquences néfastes sur la viabilité cellulaire et entraîner 

des modifications des conditions électriques pendant l'impulsion par variation des propriétés 

physiques du milieu [56].  

Une des conséquences de l’application d’un champ électrique continu sur une suspension 

cellulaire est la redistribution des espèces chargées présentes, créant ainsi de nouveaux 

dipôles. Sous l’effet d’un champ électrique externe, plusieurs phénomènes de polarisation 

sont observés : les ions mobiles de la couche ionique à l’interface membrane/milieu sont 

redistribués en fonction de leur charge, ce qui transforme la cellule en dipôle. Suite à ce 

phénomène, les cellules non sphériques vont s’orienter le long des lignes de champ de sorte 

que l’énergie du système devienne minimale. De plus, comme les cellules possèdent une 

charge nette de surface négative, elles vont migrer par électrophorèse vers l’anode (électrode 

positive) sous l’effet du champ électrique. Dans le cas de certaines cellules adhérentes, un 

déplacement préférentiel dirigé par l’orientation du champ électrique est observé. Ce 

phénomène, appelé galvanotactisme, a été mis en évidence chez de nombreux types 

cellulaires eucaryotes connus pour leurs propriétés de migration [60]. 

Cette polarisation de l'environnement à l'interface de la membrane plasmique va induire 

des modifications des comportements cellulaires, comme une réorganisation des 

macromolécules chargées à la surface de la membrane ou la modification du potentiel 

transmembranaire. 

1.2.1.b. Induction de l’électroperméabilisation membranaire 

Toute cellule vivante possède une différence de potentiel transmembranaire native ΔΨ0, 

résultant de la séparation de charges de part et d'autre de la membrane, provoquée par un 

courant permanent d'ions (majoritairement potassium) à travers des canaux ioniques. Cette 
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différence de concentration est maintenue en permanence par l'activité consommatrice en 

énergie des pompes sodium-potassium. Le potentiel électrochimique qui lui correspond 

constitue une réserve d'énergie potentielle qui permet d'assurer les transports de substances 

nécessaires à la survie de la cellule [61]. Lorsqu’une cellule est placée dans un champ 

électrique délivré par deux électrodes se faisant face, les charges en surface de la membrane 

cellulaire sont polarisées. Cette polarisation génère une seconde différence de potentiel dans 

la cellule, nommée différence de potentiel transmembranaire induite ΔΨi. Elle est définie par 

l’équation suivante et ses composantes peuvent être visualisées Figure 1-8 : 

Δψi  =  f. g(λ). r. E . cosθ(M) . (1 − e−T/τc)) 

L’expression de ΔΨi prend en compte la géométrie de la cellule via son facteur de forme f 

et son rayon r, mais aussi les conductivités des différents constituants du système (membrane, 

cytoplasme et milieu extracellulaire) grâce au facteur g(λ). L’orientation du champ électrique 

d’intensité E par rapport à la cellule est prise en compte par l’angle ϴ existant en la direction 

du champ et la normale au point d’application M sur la membrane. Enfin, on définit T la durée 

de l’impulsion, et τc le temps nécessaire à la charge de la membrane (capacitance).  

 

 

Figure 1-8 Schéma de la répartition et de l’orientation des différences de potentiel existantes au 

niveau de la membrane d’une cellule soumise à un champ électrique E. La différence de potentiel 

transmembranaire native ΔΨ0 en bleu, est orienté de l’extérieur de la membrane vers l’intérieur. La 

différence de potentiel transmembranaire induite ΔΨi (en orange) est orientée selon la direction du 

champ électrique de l’anode vers la cathode. 
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La différence de potentiel transmembranaire ΔΨi générée par l’application d’un champ 

électrique est orientée de l’anode vers la cathode, comme représentée sur le schéma Figure 

1-8. La différence de potentiel native ΔΨ0 étant orientée de l’extérieur vers l’intérieur de la 

membrane, les deux s’additionnent du côté de l’anode et s’opposent à la cathode. Il en résulte 

alors respectivement une hyperpolarisation et une dépolarisation [62]. Sur le même principe, 

le champ électrique n’affecte pas la membrane lorsqu’il lui est tangent (perpendiculairement 

à la normale du point d’application M). La perméabilisation induite par les champs électriques 

pulsés n’est donc pas uniforme sur toute la surface de la membrane, mais localisée au niveau 

de pôles faisant face aux électrodes. De plus, la diffusion de molécules fluorescentes à travers 

des membranes plasmiques perméabilisées a été montrée comme plus importante à l’anode 

qu’à la cathode [52, 63], traduisant une asymétrie de perméabilisation entre les pôles. 

Teissié et Rols ont déterminé que la valeur absolue de la somme ΔΨi + ΔΨ0 devait atteindre 

une valeur seuil de 200mV pour que la membrane déstabilisée devienne perméable à la fuite 

ou l’internalisation d’espèces chimiques [64, 65]. Cet état perméable n’est pas stable lorsqu’il 

n’affecte pas la viabilité cellulaire, et la membrane lipidique tend à retrouver son état initial 

relativement rapidement (secondes ou minutes), en fonction des paramètres d’impulsions 

utilisés mais aussi de la température [66, 67]. Une température basse augmentera la durée de 

vie de l’état perméable. Les travaux de l’équipe de biophysique cellulaire ont permis 

d’identifier l’influence des paramètres d’impulsion sur la perméabilisation. L’intensité du 

champ E nécessaire à l’obtention d’une perméabilisation transitoire, dépend directement de 

la taille et de la forme de la cellule. Plus une cellule sera petite, plus le champ appliqué devra 

être intense pour obtenir la même différence de potentiel. Ainsi, un champ de 100V/cm est 

suffisant pour perméabiliser de grandes cellules eucaryotes, mais il faut utiliser des champs 

beaucoup plus intenses, jusqu’à 1-2kV/cm pour perméabiliser des bactéries [68]. 

L’augmentation de l’intensité du champ E au-delà de la valeur seuil de perméabilisation a pour 

effet d’augmenter la surface perméabilisée Figure 1-9. La durée des impulsions couramment 

utilisées varie de la dizaine de millisecondes à la centaine de microsecondes, voire de 

nanosecondes, en fonction de l’objectif et des autres paramètres. La durée des impulsions T 

et leur nombre N ont une influence sur la densité de défauts membranaires générés par l'EP.  
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Figure 1-9 Influence des paramètres électriques, N le nombre d’impulsions, T la durée de ces 

impulsions et E l’intensité du champ, sur la surface membranaire affectée par l’EP. Ep représente la 

valeur seuil nécessaire à l’induction de pores membranaires. La surface en gris représente la surface 

perméabilisée (E > Ep). Cette surface augmente avec l’intensité du champ E (en haut à droite). Pour E 

constant, l’augmentation de N ou T induit une densification des défauts membranaires (efficacité de 

perméabilisation)(surface noire, en bas à droite). Figure tirée de [69]. 

1.2.1.c. Réponses cellulaires et tissulaires 

La perméabilisation est perçue par la cellule comme un stress qui peut avoir de nombreuses 

conséquences, dont sa mort. Le déséquilibre osmotique généré par les flux d’espèces 

chimiques entrants et sortants de la cellule perméabilisée peut lorsqu’il est trop important 

conduire à la rupture de la membrane plasmique. L’EP peut faciliter l’apparition de 

déformations membranaires (bleds) ou microvillosités supplémentaires [66], traduisant une 

altération du cytosquelette. Ces altérations peuvent également conduire à la rupture de la 

membrane plasmique. En plus du phénomène de modification transitoire des propriétés 

membranaires des cellules au niveau des lipides, le cytosquelette peut devenir la cible de l’EP, 

dans le but de provoquer des modifications au niveau de ses protéines et des protéines 

impliquées dans les jonctions cellulaires [70].  

Il a été montré que l’EP s’accompagnait d’une génération d’espèces oxygénées réactives 

(EOR) en réponse au stress chez les cellules animales, au niveau des membranes affectées par 

le champ électrique [71, 72]. Il a également été observé une activation du métabolisme de ces 

mêmes cellules, se traduisant par l’augmentation de leur vitesse de croissance [73].  

Au niveau des lipides membranaires, l’application du champ électrique provoque une perte 

partielle de l’asymétrie de distribution des phospholipides dans la membrane des cellules en 

induisant un flip/flop rapide des phospholipides [74].  
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La situation est plus complexe dans les tissus qui sont composés de multiples cellules en 

contact les unes avec les autres. Leur composition est de plus hétérogène : divers types 

cellulaires aux conductivités différentes, matrices extracellulaires de différentes natures, ainsi 

qu’un réseau vasculaire. Tous ces facteurs exercent une influence sur la densité de courant et 

la distribution du champ électrique. L’efficacité de l’EP d’un tissu reposant essentiellement sur 

la distribution homogène du champ électrique en son sein, l’hétérogénéité intrinsèque des 

tissus est un obstacle. L’homogénéité du champ est également directement dépendante de la 

géométrie des électrodes utilisées [75]. 

Pour pallier ces difficultés, des modèles numériques 3D ont été développés pour anticiper 

la distribution du champ électrique dans des tissus, notamment dans les tumeurs [76, 77]. 

L’alimentation de ces modèles par des données de conductivité spécifique des tissus, et de 

champs électriques seuils déterminés expérimentalement, ainsi que leur confrontation avec 

des résultats expérimentaux d’EP, a permis de les affiner et de les valider. Ces simulations sont 

devenues de bons outils pour prédire au mieux la réponse du tissu et l’influence des grandeurs 

physiques sur l’efficacité de l’EP. 

1.2.2. Applications médicales 

Deux grandes applications ont émergé de l’utilisation de l’électroporation réversible pour 

promouvoir la délivrance intracellulaire de PA.  

1.2.2.a. Électrochimiothérapie 

L’électrochimiothérapie (ECT) est basée sur le traitement combiné de cellules cancéreuses 

par une molécule anti-cancéreuse (bléomycine, cis-platine) et de l’électroporation. Le PA est 

injecté soit directement dans la tumeur ou soit par injection intraveineuse, puis la zone 

atteinte est pulsée dans plusieurs directions pour augmenter l’internalisation du PA par les 

cellules. La preuve de concept spectaculaire de la pertinence de l’ECT a été fournie par 

Orlowski et coll. en 1988 : ils ont observé une cytotoxicité de la bléomycine 700 fois supérieure 

dans le cas de cellules électroporées [78]. L’ECT présente plusieurs avantages par rapport à 

des traitements antitumoraux classiques : la délivrance est localisée, mais plus efficace avec 

un dosage réduit, ce qui limite les effets secondaires. Plusieurs essais cliniques d’ECT ont été 

couronnés de succès tant en médecine humaine [79] que vétérinaire [80–82], et cette 

méthode de traitement se répand de plus en plus dans le monde [83]. Pour finir, la délivrance 
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de forte concentration de calcium par électroporation (Ca-EP), développée Ghel et coll. se 

dresse également comme une méthode prometteuse de traitement efficace du cancer [84]. 

1.2.2.b. Électrogénothérapie 

En dehors de la délivrance de petites molécules thérapeutiques, de nombreux travaux se 

sont intéressés au transfert de macromolécules, comme les protéines ou même de molécules 

d’ADN par le biais de plasmides, ou d’ARN (si-RNA). Le but est de permettre l’internalisation 

de ce type d’actif par une cellule pour y modifier l’expression d’un gène : 

l’électrogénothérapie (EGT). L’apport d’informations génétiques aux cellules demande une 

étape complexe de séquençage, mais leur donne le moyen de corriger l’expression d’un gène 

non fonctionnel (thérapie génique), de développer une réponse immunitaire antitumorale 

(immunothérapie antitumorale) [85] ou antivirale (vaccination ADN). Les premiers travaux 

portant sur la transfection d’ADN en 1982 s’étaient montrés prometteurs [86]. Plusieurs essais 

cliniques ont été réalisés depuis [87].  

1.2.3. Délivrance transdermique par électroporation de la peau 

L’EP est utilisée pour perméabiliser des tissus complexes comme la peau afin de faciliter la 

délivrance médicamenteuse. Pour comprendre les mécanismes de perméabilisation impliqués 

lors de l’EP de la peau, il faut d’abord la considérer sur le plan électrique.  

Comme décrit au début de ce chapitre, la peau est un organe complexe organisé en couche 

ayant des propriétés et des épaisseurs différentes. La caractérisation électrique 

macroscopique de ses différentes couches a montré que les strates cutanées viables avaient 

une conductivité du même ordre de grandeur que celle de muscles ou des tumeurs (~quelques 

centaines de mS/m). Cependant, le SC présente pour sa part une conductivité électrique de 

l’ordre du mS/m, ce qui est 10 000 fois moins que les tissus viables [76]. Cette forte résistivité 

électrique lui vient de sa structure lamellaire et de sa faible teneur en eau. Le SC est donc, une 

fois de plus, le facteur limitant l’efficacité, en s’opposant au champ électrique appliqué lors 

de la délivrance transdermique assistée par champ électrique. La compréhension des 

mécanismes de délivrance a largement été assistée par l’étude de l’évolution des propriétés 

électriques de la peau pendant le traitement. Celles-ci évoluent pendant la durée de l’EP : on 

observe une chute importante de l’impédance de la peau dès la première impulsion, puis celle-

ci tend à retrouver sa valeur initiale avec le temps [88, 89]. De même que pour les tissus, 



40 

plusieurs modèles électriques et numériques de la peau ont été proposés notamment par 

Chizmadzehv et coll. [90, 91], et Pavšelj et coll. [76, 92, 93], dans le but d’être confronté à des 

données expérimentales. 

Il existe deux grands types de stimulations électriques pour la délivrance transdermique de 

molécules pharmacologiques, l’iontophorèse et l’électroporation [94, 95]. Les mécanismes de 

perméabilisation impliqués lors de ces stimulations ont été démontrés expérimentalement 

comme différents, et dépendant de la tension utilisée, ainsi que de la durée des impulsions. 

Nous proposons ici de décrire l’évolution de ces mécanismes avec l’augmentation de 

l’intensité du champ électrique utilisé, pour mieux comprendre le phénomène d’EP de la peau.  

1.2.3.a. Mécanismes de la délivrance transdermique par impulsion de basse intensité 

– l’iontophorèse  

La théorie de la perméabilisation transdermique par champ électrique pulsé a été 

notamment formalisée par Weaver et coll. [96], à partir de résultats expérimentaux. Dans le 

cas où l’intensité du champ électrique ressentie au niveau de la peau est basse (LV, tension 

mesurée dans la peau Uskin <5V, <0,5mA/cm²), c’est-à-dire des paramètres utilisés en 

iontophorèse, le transport de molécules a lieu au niveau constituants annexes de la peau 

(follicules, canaux sudoripares), et par des défauts aqueux préexistants [97, 98].  

L’iontophorèse consiste en l’application de tensions continues faibles dont le but est de 

fournir une force électromotrice pour la délivrance du PA. Lors de l’application d’un champ 

électrique continu de fiable intensité, les molécules chargées migrent sous influence de 

l’électrophorèse, alors que les molécules non chargées sont entrainées par le flux 

électroosmotique généré par le mouvement de cations dans le SC (par exemple Na+) [99]. 

Cependant, l’iontophorèse n’affecte pas significativement la fonction barrière de la peau, ce 

qui en fait notamment une technique non-invasive. De ce fait, la délivrance par iontophorèse 

se limite aux petites molécules.  

1.2.3.b. Mécanismes de la délivrance transdermique par impulsion de moyenne et 

haute intensité – l’électroporation 

Lorsque l’intensité ressentie est moyenne (MV, Uskin <50V), deux modes de transport 

parallèles sont observés : par les annexes cutanées et par de nouveaux défauts aqueux, des 

pores, générés dans la matrice extracellulaire et dans l’enveloppe des cornéocytes [91]. On 
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commence alors à parler d’électroporation de la peau. Enfin, dans le cas d’impulsions HV (haut 

voltage, Uskin >50V) seul le transport par des pores générés aléatoirement dans la peau, loin 

des annexes cutanées, est observé. Le transport de molécules pour ces impulsions n’est 

observé que par ces régions perméables nommées LTR pour Local Transport Region [97, 98], 

et peut être transcellulaire ou intercellulaire en fonction de la taille de la molécule [100] 

(Figure 1-10). C’est ce type de délivrance qui nous intéressera particulièrement.  

 

Une chute importante de la résistivité est observée au cœur de ces LTR, résultant d’un à un 

échauffement local par effet Joule. En effet, l’échauffement résultant du passage du courant 

électrique dans un défaut aqueux est suffisamment important avec des impulsions HV pour 

altérer irréversiblement, mais localement la structure des bicouches lipidiques (T >70°C, 

transition vers la phase cristal liquide) [101–103]. De l’eau peut alors s’intercaler dans ces 

lipides désorganisés, ce qui participe à freiner le retour à l’imperméabilité initiale de la peau 

en fonction du temps [89]. Un front de chaleur se propage radialement depuis le cœur de ce 

défaut pour dissiper l’énergie thermique ce qui lui permet de croitre si l’énergie est encore 

suffisante pour continuer à déstabiliser les bicouches lipidiques environnantes. La zone 

perméable devient alors assez large pour faciliter le transport de molécules hydrophiles (LTR). 

La zone limite dissipant la chaleur, mais n’atteignant plus la transition de phase est appelée 

Local Dissipation Region (LDR). Le transport d’ions semble toutefois y être possible [97]. Une 

représentation idéalisée de ces zones est présentée Figure 1-11. 

Figure 1-10 Représentation idéalisée de la génération défauts aqueux au sein du stratum corneum 

(modèles brique et ciment) par des impulsions ayant un fort voltage (HV). A gauche, état avant 

traitement, à droite représentation d’une zone à forte densité de chemins perméable au sein d’une 

région de transport locale (LTR) après l’application de plusieurs impulsions. Weaver et coll. [96]. 
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1.2.3.c. Paramètres affectant la délivrance par électroporation 

La taille des LTR dépend du nombre et de la durée des impulsions (de la milliseconde à la 

centaine de millisecondes), alors que leur densité dépend elle du voltage appliqué (de la 

centaine de volts aux kilovolts) [104–107]. Le transport de PA dans ces LTR est assuré 

majoritairement par électrophorèse ou diffusion, en fonction des propriétés 

physicochimiques de la molécule à délivrer et notamment de sa charge [105, 108–110].  

 

 

Les impulsions électriques sont caractérisées par la forme du signal, la tension (50-1500V), 

leur durée (μs-ms), et l’intervalle de temps entre les impulsions (s/min) ou fréquence (Hz). Il 

Figure 1-11 Représentation idéalisée de la couche cornée montrant la structure hypothétique d’une 

Région Locale de Transport (LTR) contenue dans une Région Locale de Dissipation (LDR). La LTR est 

représentée par un cylindre traversant toute l’épaisseur du SC (dsc 10-20µm). Le rayon de la LTR rLTR 

(10 – 100µm) dépend fortement de la durée des impulsions d’EP. Extrait de Pliquett et coll. [97]. 

Tableau 1-1 Influences de différents paramètres sur le transport moléculaire lors de l’EP de la peau. Les 

+ et les - représentent l’effet de l’augmentation d’un facteur sur la délivrance. D’après les travaux de 

Préat et Vanbever cités par Denet et coll. [105]. 
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est possible de jouer sur ces différents paramètres dans le but d’optimiser la délivrance. La 

forme de l’impulsion est aussi importante. Deux formes d’impulsion sont couramment 

utilisées, en fonction de la technologie du générateur d’impulsions. Les impulsions en 

décroissance exponentielle et les impulsions en vague carrée. Cependant, les impulsions en 

vagues carrées sont recommandées pour conserver un meilleur contrôle et une meilleure 

reproductibilité de la délivrance [105]. Par ailleurs, il semblerait que l’utilisation de ce type 

d’impulsions n’induise qu’une dégradation mineure de la peau [111, 112]. Cependant, il faut 

tenir compte de l’énergie totale délivrée lorsque l’on fait varier ces paramètres pour optimiser 

la délivrance, dans le but de ne pas engendrer de dégradation majeure. 

1.2.3.d. Dispositifs expérimentaux 

Une grande majorité des expériences de délivrance transdermique par électroporation ex 

vivo ont été réalisées grâce à des cellules de diffusion verticales où le champ est appliqué 

perpendiculairement au tissu [106, 110, 113–117]. Une solution donneuse contenant le PA se 

situe du côté du SC d’un explant de peau, et une solution réceptrice est placée du côté du 

derme. Le champ électrique est délivré via deux électrodes carrées plates souvent en acier 

inox, placées dans les solutions de part et d’autre de l’explant, permettant de générer un 

champ électrique uniforme. Des molécules de dextran allant jusqu’à 38kDa avaient pu être 

délivrées à travers des peaux abdominales de rats par cette méthode (10 impulsions, 150V, 

150ms, 2Hz) par Lombry et coll. [100]. La transposition de cette méthode in vivo a recours à 

des plis de peau pour pouvoir appliquer le champ électrique perpendiculairement. La peau est 

pincée entre deux compartiments contenant les électrodes plates et le liquide donneur [118–

121] (Figure 1-12a).  

Le recours à des réseaux d’électrodes (multi-array electrodes) in vivo peut être trouvé dans 

la littérature [122]. Un patch contenant le PA déposé à la surface de la peau, enlevé pour 

laisser la place aux électrodes puis redéposé après traitement. Les impulsions sont appliquées 

entre toutes les paires d’électrodes, ce qui permet de faire varier la direction du champ 

électrique délivré dans la surface de la peau (Figure 1-12b). Cependant, la faible disponibilité 

du PA pendant le traitement limite la délivrance assurée par l’électrophorèse, ne laissant que 

la diffusion passive sur une peau perméabilisée.  
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Une autre configuration avait été proposée par Pliquett et Weaver pour la délivrance d’une 

molécule hydrophile fluorescente d’environ 560Da : la sulforhodamine [123]. Les deux 

électrodes sont posées sur la peau sans pli, et donc ne se font pas face. Le réservoir est 

implémenté de sorte à délivrer le PA entre les électrodes (Figure 1-12c). Le but de cette 

disposition est de confiner le champ dans le SC pour limiter les sensations (contraction 

musculaire, douleur…) [124].Un modèle très similaire été utilisé par Tokumoto et coll. pour la 

délivrance d’insuline in vivo chez le rat [125]. Une autre étude portant sur la délivrance 

d’insuline in vivo inspirée de cette géométrie a été publiée plus récemment : l’insuline a été 

incorporée dans un gel et déposée à la surface de la peau entre deux électrodes (fils parallèles, 

100 V/cm, 60 impulsions, 2 ms, décroissance exponentielle) [126]. L’utilisation d’un gel permet 

de s’affranchir de la présence d’un réservoir de liquide, qui peut manquer de praticité pour 

une utilisation par le grand public. 

La délivrance transdermique de PA par électroporation est une technique prometteuse qui 

a fait ses preuves in vitro et in vivo. Elle permet de limiter le caractère invasif de la délivrance 

et engendre des modifications transitoires et localisées au niveau du SC, par rapport à d’autres 

méthodes évoquées précédemment. De très bons résultats ont été obtenus pour la délivrance 

de macromolécules ex vivo et in vivo, mais le dispositif utilisé pourrait être optimisé pour limiter 

les sensations désagréables et améliorer la facilité d’utilisation. L’utilisation de chambre 

contenant le PA en solution semble complexe à implémenter pour utilisation par le grand 

public. Pour pallier cet aspect pratique, l’inclusion du PA dans un gel peut être une solution. 

Figure 1-12 Différentes géométries d’électrodes utilisées dans la littérature pour la délivrance 

transdermique assistée par électroporation. a) Electroporation à travers un pli de peau, extrait 

d’Escobar-Chávez et coll. [121]. b) Réseau d’électrodes ou « multi-array électrodes » utilisé par Blagus 

et coll. [122]. c) Dispositif « electrode-reservoir device (ERD) » proposé par Pliquett et Weaver [123]. 
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L’idéal serait d’avoir un matériau deux-en-un qui serve à la fois d’électrode et de réservoir. 

Ainsi le PA serait disponible in situ pour être délivré par électrophorèse directement au niveau 

des zones perméabilisées.  

1.3. Les nanotubes de carbone pour le biomédicale 

1.3.1. Introduction aux nanotubes de carbone  

Le carbone est la brique de base de tous les édifices organiques présents sur notre planète. 

Il se trouve à l’état naturel sous plusieurs formes, une forme amorphe ou désorganisée, et 

deux formes cristallines : le graphite et le diamant. Ces deux formes cristallines diffèrent par 

l’organisation du carbone en leur sein. 

Dans la structure du diamant, l’organisation est quasi parfaite : la compacité de la maille 

est à son maximum et chaque carbone est lié de manière covalente à 4 autres atomes, son 

hybridation est sp3. Cette structure donne au diamant ses propriétés de dureté et de 

conductivité thermique exceptionnelles. 

Le graphite, très bon conducteur électrique, a quant à lui est une structure anisotrope : il 

est constitué d’un empilement de feuillets de graphène. Dans le graphène, les atomes de 

carbone sont hybridés sp2, c’est-à-dire qu’ils ne forment de liaisons covalentes qu’avec 3 

autres atomes (présence d’insaturations). On obtient une structure planaire, d’épaisseur 

atomique. La cohésion entre les feuillets de graphène dans le graphite est quant à elle assurée 

par des interactions faibles de type de Van der Waals entre les électrons π des doubles liaisons 

C=C (π-π stacking) qui permettent un glissement des feuillets les uns sur les autres, d’où les 

propriétés lubrifiantes associées à ce matériau [127]. 

D’autres formes allotropiques du carbone ont été mises en évidence. En 1985, la famille 

des fullerènes est mise en évidence par Kroto, Curl et Smalley [128]. Ces objets 

nanométriques, sont composés d’atomes de carbone se partageant entre des hexagones (sp2) 

et 12 pentagones permettant de refermer la structure. Quelques années plus tard, c’est un 

arrangement tubulaire de feuillets de graphène, le nanotube de carbone, qui est rapporté. 
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1.3.1.a. Définition 

Les nanotubes de carbone ont été identifiés pour la première fois par Sumio Ijima, parmi 

les suies condensées à l’issue de la décomposition du carbone par arc électrique [129]. Cette 

forme du carbone avait déjà été observée dès 1952 par Radushkevich, mais sans disposer des 

moyens techniques assez avancés pour identifier clairement sa structure [130]. Les NTC sont 

constitués de feuillets de graphène enroulés suivant un axe, formant un tube creux, et refermé 

à ses extrémités par un dôme type demi-fullerène.  

On distingue 3 types d’enroulement des feuillets définis par le vecteur d’hélicité Ch et 

l’angle d’hélicité θ : chiral, chaise et zigzag [131]. Le vecteur est défini par la relation suivante 

: 𝐶ℎ=𝑛𝑎1+𝑚𝑎2, 𝑛 et 𝑚 étant deux entiers positifs, et 𝑎1, 𝑎2 les deux vecteurs unitaires 

définissant le plan de graphène (Figure 1-13). Cette organisation structurelle exerce une 

influence directe sur les propriétés de conduction électrique des NTC, en modifiant le gap 

entre la bande de valence et de conduction. Ainsi dans le cas de NTC « armchair » (n = m, 

𝜃=30°), et « zig-zig » quand n est un multiple de 3 (n, m=0, 𝜃=0°) le gap est nul les NTC ont un 

comportement métallique. Dans les autres cas, les NTC ont un comportement semi-

conducteur [127]. Statistiquement, 2/3 des NTC monoparois sont donc semiconducteurs. 

 

On distingue également un autre paramètre structural qui peut se décliner en plusieurs 

catégories : le nombre de parois. Si les NTC monofeuillet ou Single-Walled Carbon Nanotubes 

(SWCNT) se composent d’un seul enroulement de graphène, il existe également des NTC 

composés de plusieurs feuillets enroulés concentriquement. On les appelle NTC biparois 

(Double-Walled Carbon Nanotubes, DWCNT) lorsqu’ils sont constitués de deux feuillets, puis 

Figure 1-13 Représentation des 3 types d’enroulement du graphène que l’on peut trouver dans un 

NTC, avec leur angle d’hélicité respectif. 
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multiparois ou (Multi-Walled Carbon Nanotubes, MWCNT) (Figure 1-14). Le diamètre de ces 

objets varie en fonction du mode de synthèse et du nombre de parois. Des diamètres 

subnanométriques ont été observés pour des SWCNT, alors que le diamètre des MWCNT peut 

mesurer plusieurs dizaines de nanomètres. Leur longueur peut atteindre plusieurs centaines 

de micromètres, voire de millimètres dans certains cas [132].  

 

1.3.1.b. Méthodes de synthèse 

On peut diviser les méthodes de synthèses de NTC en deux grandes familles : les méthodes 

physiques dites « haute température » basées sur la sublimation du carbone à 3000-4000K et 

les méthodes chimiques dites « moyenne température » basées sur la décomposition 

catalytique d’un composé carboné en phase vapeur, le plus souvent entre 400 et 1100°C. Les 

synthèses hautes températures, ont été les premières utilisées : elles se basent sur la 

sublimation et condensation du carbone par des techniques comme l’arc électrique ou 

l’ablation laser [127]. Ces techniques permettent d’obtenir des NTC avec une grande qualité 

structurale et permettent la croissance de SWCNT si des catalyseurs sont utilisés [133]. 

Cependant, les températures employées très élevées qui rendent le procédé très énergivore, 

et la quantité non négligeable de sous-produits carbonés formés nécessitant des étapes de 

purification supplémentaires après synthèse rendent la production très couteuse.  

La seconde famille est basée sur un procédé de dépôt chimique assisté catalytiquement en 

phase vapeur (CCVD). Cette technique consiste à décomposer un gaz ou un liquide carboné 

entre 400 et 1100°C dans un four, sur des nanoparticules catalytiques. Ces nanoparticules sont 

généralement des métaux de transition tels que le fer, le nickel, le cobalt, ou des composés 

bimétalliques intégrant ces métaux de transition [127]. C’est cette méthode qui a été utilisée 

et développée dans l’équipe NNCED du CIRIMAT pour la synthèse de NTC biparois [134]. La 

synthèse CCVD est très utilisée de nos jours, car en plus de pouvoir être transposée à l’échelle 

Figure 1-14 Représentation de NTC monoparois, biparois et multiparois. 
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industrielle, elle offre un bon contrôle du nombre de parois mais aussi de 

l'organisation/orientation des NTC (croissance de tapis orientés perpendiculairement à la 

surface d'un substrat).  

1.3.1.c. Propriétés 

Les NTC sont connus pour avoir des propriétés physico-chimiques exceptionnelles. Sur le 

plan mécanique, ils allient une résistance à la déformation très élevée suivant leur axe, de 

l’ordre du TPa (soit 100 fois plus que l’acier pour 1/6 de sa masse) [135], à une très grande 

flexibilité (angle critique de 110°) [136]. La surface spécifique de ces objets peut atteindre 

1000m²/g dans le cas de DWCNT [134], un facteur de forme très élevé (>1000) et une faible 

densité (proche de celle du graphite) [137]. 

Les NTC ont également d’excellentes propriétés de conduction électrique. Nous avons déjà 

mentionné que dans le cas des SWCNT, la proportion est de 2/3 de NTC semi-conducteurs 

pour 1/3 de NTC métalliques [138]. D’après Qi et coll. les SWCNT sont capables de transporter 

des densités de courant d’environ 4.109A/cm², ce qui est 3 ordres de grandeur de plus que 

dans des métaux comme l’aluminium ou le cuivre [139]. Il n’est cependant pas possible de les 

fonctionnaliser sans dégrader les propriétés électriques. Dans le cas des MWCNT, chacun des 

feuillets est relativement indépendant du point de vue de ses propriétés électriques 

(métallique ou semi-conducteur). Bien qu'un certain couplage entre les parois consécutives 

soit décrit, il est considéré généralement que la proportion de NTC de type métallique 

augmente avec le nombre de parois. Cependant, il a été montré par spectroscopie Raman que 

l’augmentation du nombre de parois provoque l’augmentation de la proportion de défauts [140], 

et donc une diminution de la conductivité électrique. Pour Ando et coll., un nanotube 

multiparois constitué de NTC concentriques ayant des chiralités différentes peut avoir une 

conductivité électrique jusqu’à 1,85.103S/cm, et peut transporter des densités de courant 

supérieures à 107A/cm² [141], et supérieur à 109A/cm² (à 300°C pendant un temps très court) 

pour Wei et coll. [142]. 

Enfin, les DWCNT offrent la conformation géométrique idéale à la frontière des NTC mono 

et multiparois. Leur caractère métallique est très prononcé (75-80%), en particulier dans le 

cas de faisceaux (travaux équipe NNCED, non publiés). Les densités de courant peuvent 

atteindre par exemple 9.108A/cm², même dans le cas de DWCNT oxydés dont la conductivité 

est pourtant dégradée [143, 144]. Ils conservent plusieurs caractéristiques des SWCNT tels 
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que le faible diamètre et les excellentes propriétés mécaniques. Cependant, la présence du 

nanotube extérieur permet comme pour les MWCNT de les fonctionnaliser sans dégrader la 

conductivité électrique des tubes internes. Les propriétés mécaniques des NTC alliés à leur 

faible densité en font de très bons candidats pour l’élaboration de matériaux de structure 

composites, qui soient à la fois très résistants et légers, pour l’aérospatial par exemple [145, 

146]. Les NTC sont aussi très prometteurs pour des applications au stockage de l’énergie. Par 

exemple, la synthèse de tapis de NTC verticalement alignés (VACNT) sur support métallique 

est notamment très intéressante pour les applications en tant que supercondensateur [147, 

148]. Enfin, ils sont de plus en plus utilisés à des fins biomédicales, c’est cette application que 

nous allons détailler maintenant. 

1.3.2. Nanotubes de carbone pour le biomédical  

Les NTC au sens large, c’est-à-dire indépendamment du nombre de parois et de leur 

fonctionnalisation, trouvent de plus en plus d’applications dans le biomédical. Ces applications 

ont fait l’objet de plusieurs revues [5, 149]. Nous proposons d’en faire ici un exposé non 

exhaustif. 

1.3.2.a. NTC pour le diagnostic 

Différents types de biosenseurs ont été développés à base de NTC. Les NTC et notamment 

les DWCNT, ont été utilisés dans des dispositifs électrochimiques pour la détection de 

complexes immuns (salmonelle [150], adiponectine [151]). Leur grande conductivité 

électrique participe à l'amélioration de la vitesse et de la sensibilité de détection 

électrochimique [152–154], parfois jusqu’à la détection d’une molécule unique [155, 156]. Les 

NTC peuvent également être utilisés en tant que traceur pour l’imagerie. Les SWCNT ont des 

propriétés de fluorescence lorsqu’ils sont irradiés dans le proche infrarouge (NIR-II : 1100–

1400nm). À ces longueurs d’onde, les tissus et l’eau sont presque transparents, ce qui permet 

d’obtenir une très bonne résolution. Cette méthode a notamment permis d’observer la 

biodistribution de SWCNT dans les tissus et surtout dans les vaisseaux sanguins chez la souris 

[157–160].  
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1.3.2.b. Ingénierie tissulaire 

Plusieurs travaux convergent vers le fait que les NTC puissent être des supports adaptés à 

la prolifération et à la différenciation cellulaire, notamment de cellules neuronales, par 

rapport à d’autres supports comme le silicium [161–163]. Béduer et coll. ont montré que cette 

croissance préférentielle des neurones sur des DWCNT pouvait être un moyen de les guider 

[164]. D’autres travaux utilisent la capacité des structures 3D ou « échafaudages », pour 

favoriser la recolonisation cellulaire dans un milieu électriquement conducteur [165–167]. 

Certaines de ces structures sont stables in vivo mais d’autres sont destinées à se disperser 

avec la croissance du tissu, ce qui soulève des questions concernant leur devenir dans le corps. 

Celles-ci seront adressées plus tard. 

1.3.2.c. Thérapies ciblées 

La dernière application biomédicale des NTC que l’on peut citer concerne leur utilisation 

en thérapies ciblées. Certains NTC ont la capacité de rentrer dans les cellules par plusieurs 

mécanismes. Ils peuvent percer mécaniquement la membrane plasmique ou être incorporées 

dans les cellules par endocytose [168, 169]. Les propriétés photothermiques des NTC sont 

souvent mises à profit : lorsque les NTC sont exposés à un rayonnement ils peuvent absorber 

l’énergie et la restituer sous forme de chaleur. Cet échauffement a pour effet de déstabiliser 

la membrane plasmique et de faciliter l'internalisation des NTC par la cellule [170]. Ces 

différentes capacités en font d’excellents candidats pour véhiculer des PA à l’intérieur des 

cellules. Par exemple, Liu et coll. rapportent une stratégie utilisant des NTC conjugués avec 

des polyéthylènes glycol (PEG) permettant de transporter de la doxorubicine, combinée à un 

relargage pH-dépendant de ce PA. Cette méthode leur a permis de développer des 

traitements antitumoraux localisés, même dans le cas d’inoculation du véhicule NTC-PEG-DOX 

par intraveineuse. En effet, grâce au principe d’accumulation dans les tissus tumoraux, les NTC 

transportant le PA tendent à se concentrer au niveau de la tumeur, et le pH acide de ce milieu 

déclenche la délivrance du PA [171, 172]. D’autres travaux prometteurs portant sur la thérapie 

génique ont montré qu’il était possible d’utiliser des NTC pour vectoriser des siRNA ou des 

plasmides fonctionnels au sein des cellules [173–176]. 

Les propriétés photothermiques des NTC ont également été exploitées pour procéder à des 

ablations tumorales. Dans ces travaux les NTC sont injectés directement dans la tumeur ou 
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par intraveineuse, puis la tumeur est exposée à un laser, ce qui provoque l’échauffement de 

NTC et l’ablation des tissus [177, 178]. 

Les NTC sont des nanoobjets très versatiles et beaucoup de travaux ont su tirer parti de leurs 

propriétés exceptionnelles pour développer des applications dans le diagnostic, l’ingénierie 

tissulaire ou la thérapie ciblée. La plupart des travaux cités dans cette partie ont évalué la 

cytotoxicité de leur NTC, mais la question de leur devenir dans le corps et de leur potentielle 

dégradation est rarement examinée. Cette question non résolue est identifiée comme étant le 

facteur majeur freinant la translation en clinique des recherches employant les NTC pour le 

biomédical.  

1.3.3. Toxicité des NTC 

La toxicité des NTC est un sujet complexe et encore ouvert. En effet, les NTC englobent une 

famille de nanoparticules ayant des propriétés et des comportements fortement dépendants 

de leur structure, nombre de parois, chiralité , diamètre, longueur et fonctionnalisation [179]. 

Cependant, il est possible de faire plusieurs observations à partir des différentes études qui 

essaient de répondre à cette question.  

Les NTC sont susceptibles de pénétrer l’organisme à travers 3 voies principales : l’injection, 

l’ingestion et l’inhalation. Les interférences entre ces nanoparticules et les cellules ou organes 

existent et peuvent être la source du développement de pathologies de sévérités variables 

d’après les travaux de revue de Madani et coll. [180]. Cependant, cette équipe comme 

plusieurs autres insiste sur la nécessité de plus d’études de la toxicité de ces nanoparticules 

sur le long terme, pour prendre du recul sur cette question [181–183]. 

Il a été montré par le suivi de MWCNT marqués au 14C que ces objets sont capables après 

une injection locale de transfecter les cellules, d’atteindre la circulation sanguine, et ainsi se 

répandre dans l’organisme [184, 185]. À ce stade, les NTC peuvent sortir du corps pas les 

urines ou bien s’accumuler dans les organes (foie, rate, poumons), indéfiniment si le système 

immunitaire peine à les éliminer [182]. En effet, Czarny et coll. ont démontré une 

biopersistance de ces MWCNT jusqu’à 12 mois, et ce sans diminution de leur nombre malgré 

une certaine redistribution [186]. 
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Le devenir des NTC dans le corps est lié à plusieurs paramètres : fonctionnalisation, 

dispersion et longueur. Une bonne élimination des NTC est par exemple observée lorsqu’ils 

sont bien dispersés par fonctionnalisation avec des PEG [182]. La réduction de la longueur des 

NTC lors des étapes de fonctionnalisation participe également à leur bonne élimination [187], 

même si les effets cytotoxiques ne sont pas toujours décrits comme diminués [188]. Les CNT 

étant intrinsèquement hydrophobes, sans fonctionnalisation ou ajout de dispersant, ils 

tendent à s’agglomérer et à s’accumuler dans les organes. La formation de ces agglomérats 

est à éviter puisque leur présence déclenche une réponse immunitaire, qui n’est pas toujours 

capable de les éliminer [182, 189], ce qui génère une inflammation [190]. L’inflammation 

prolongée provoquée par une suractivité du système immunitaire, lorsqu’il n’y a pas mise en 

quarantaine de ces objets par fibrose, peut mener au développement de cancer [191]. D’après 

les travaux de Allen et coll. des hydrocarbures polycycliques aromatiques (HAP) connus pour 

leur toxicité [192], peuvent être trouvés dans les produits de dégradation de SWCNT 

carboxylés, alors que les SWCNT bruts seraient moins sensibles à ces dégradations [193]. Ils 

rapportent également que les produits de dégradations des NTC seraient moins 

inflammatoires que les NTC au niveau des poumons [194]. Les NTC « idéaux », facilement 

éliminables par l’organisme sans induire de toxicité ne sont donc pas si facile à identifier. 

L’utilisation de différents NTC de morphologies et puretés différentes, sur des modèles 

biologiques différents (cellules cancéreuses ou primaires, vitro vs vivo, modèles animal 

différents), à des dosages différents et avec des dispersions, expositions et protocoles de 

détection différents, ne laisse aucun doute sur la raison pour laquelle la toxicité des NTC n’est 

pas élucidée. Les dosages d’exposition en conditions réelles sont difficiles à déterminer et les 

études sont donc parfois loin de la réalité. De plus, les concentrations surfaciques devraient 

être utilisées plutôt que les concentrations massiques, pour comparer les travaux entre eux 

de manière pertinente, indépendamment des NTC utilisés [195]. 

En conclusion de ces observations, l’approche la plus sûre pour utiliser les NTC sans risques 

est de ne pas les mettre en libre contact avec le corps. La solution qui s’est imposée pour 

exploiter au mieux les propriétés mécaniques et électriques des NTC, tout en contournant les 

questions de toxicité, est de les utiliser dans des matériaux composites [196]. Les NTC piégés 

dans ces matrices ont ainsi des interactions limitées avec le corps, et les hydrogels 

biocompatibles sont particulièrement adaptés à cet objectif. 
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1.4. Les hydrogels nanocomposites pour le biomédical 

1.4.1. Introduction aux hydrogels nanocomposites 

1.4.1.a. Hydrogels  

Les hydrogels sont une classe particulière de matériaux polymère dont le constituant 

majoritaire est l’eau retenue dans un réseau polymérique hydrophile et peu dense. Ils sont 

caractérisés par leur capacité à absorber de grande quantité d’eau, parfois jusqu’à 1000 fois 

leur masse (hydrogels super absorbants). La cohésion des chaines polymères dans l’hydrogel 

peut être issue d’une réticulation chimique ou physique. Les hydrogels chimiques sont dits 

irréversibles, car leur réticulation repose sur la formation de liaisons covalentes à partir d’un 

ou plusieurs monomères et en présence d’un agent réticulant. Au contraire, les hydrogels 

physiques sont dits réversibles, car leur réticulation repose sur des interactions faibles comme 

des liaisons hydrogène, des liaisons ioniques ou des interactions hydrophobes, qu’il est facile 

de briser [197, 198]. 

L’eau à l’intérieur de ces matériaux peut être de plusieurs types. L’eau liée fait partie 

intégrante de la structure polymérique et ne peut être éliminée qu’à très haute température. 

L’eau interstitielle n’est pas chimiquement liée à la structure, mais piégée physiquement entre 

les chaines. Enfin, le remplissage des espaces disponibles entre les chaines de polymère, les 

pores, est assuré par l’eau libre, qui elle est facilement éliminable. Le gonflement d’un 

hydrogel peut être motivé par trois forces : les interactions entre l’eau et le polymère, les 

interactions électrostatiques entre des ions dans le polymère et dans les ions de la solution et 

l’osmose. Le remplissage infini d’un hydrogel, ou sa dissolution, est limité par la réticulation 

des chaînes polymères dans les hydrogels qui lui confère des propriétés viscoélastiques [199]. 

L’hydrogel est à l’équilibre de gonflement lorsque ces différentes forces s’équilibrent (Figure 

1-15). La forte hydrophilie des hydrogels ainsi que leurs propriétés viscoélastiques en font 

généralement des matériaux biocompatibles. 
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Il est possible de classifier les hydrogels selon plusieurs critères : leur source (naturelle ou 

synthétique, leur charge (présence d’ions ou non dans la structure), leur configuration 

(amorphe cristalline ou semi cristalline), leur réticulation ou encore leur composition. Un 

hydrogel est cependant défini de façon plus générale par trois paramètres : le pourcentage 

volumique de polymère sous forme hydratée, la longueur moyenne des chaines entre les 

points de réticulation et la taille des pores. Ces paramètres ont une influence directe sur les 

propriétés de l’hydrogel, par exemple plus la distance inter-réticulaire sera petite, moins il 

pourra absorber d’eau [200]. 

Une des grandes particularités de certains hydrogels est leur capacité à réagir à des stimuli 

extérieurs, et ainsi subir des modifications plus ou moins importantes d’un point de vue 

structural (structure du réseau), gonflement, perméabilité, ou encore de leurs propriétés 

mécaniques. On peut classer les hydrogels dans différentes catégories reflétant leurs réponses 

à l’application d’un stimulus externe. Ce stimulus peut être une variation de pH, changeant le 

degré d’oxydation d’une fonction libre sur le polymère, et de ce fait l’équilibre des forces 

électrostatiques dans l’hydrogel. Typiquement, les hydrogels anioniques, comme l’alginate 

(groupe libre : acide carboxylique) ou cationiques, comme le chitosan (groupe libre : fonction 

amine) sont sensibles au pH. Les hydrogels physiques peuvent être thermosensibles : le 

changement de température engendre une transition entre la phase liquide et la phase gel 

(sol-gel), comme le polyNIPAM (poly(N-isopropylacrylamide) ou l’agarose par exemple. Enfin, 

on peut citer les hydrogel électro-stimulables, dont les propriétés de gonflement peuvent être 

modifiées par l’application d’un champ électrique [201]. 

Figure 1-15 Les forces de gonflement dans un hydrogel sont opposées par des forces viscoélastiques 

liées à sa réticulation. Ottenbrite et coll. [196]. 
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1.4.1.b. Matériaux nanocomposites - Théorie de la percolation  

Un composite est un matériau comprenant au moins deux constituants de natures 

différentes, qui combine leurs propriétés. Il est dit « nanocomposite » lorsque l’un des 

constituants est de taille nanométrique, ici les NTC. Les interactions entre les constituants 

peuvent être faibles (Van der Waals, liaisons hydrogène ou électrostatiques), ou bien plus 

fortes comme des liaisons covalentes ou iono-covalentes.  

Dans le but d’exploiter au maximum les propriétés notamment électriques des NTC dans 

un nanocomposite à base de polymère, il est nécessaire de les y introduire en quantité 

suffisante pour atteindre une valeur critique : le seuil de percolation. La percolation 

correspond à la formation d’un réseau secondaire de nanoparticules dispersées, en contacte 

les unes avec les autres, lorsque leur fraction volumique est suffisante. Un exemple de cette 

vision est proposé Figure 1-16a [202]. Dans le cas de la conductivité électrique, la percolation 

des NTC permet de faciliter le transport des charges en offrant un réseau plus conducteur que 

celui de la matrice polymère (généralement isolante). Lorsque le seuil de percolation est 

atteint, on observe un changement de régime de conduction, du polymère au réseau 

percolant de NTC, s’accompagnant d’une augmentation importante de la conductivité. Un 

exemple de ce phénomène est présenté Figure 1-16b, d’après les travaux de Barrau et coll. 

sur des nanocomposites à base de résine époxy et de NTC [203], où la conductivité augmente 

d’environ 10 log lorsque la percolation est atteinte. 

 

Figure 1-16 Théorie de la percolation électrique. a) Représentation de schématique de la percolation : 

1 matrice polymère sans nanoparticules, 2 la fraction massique de nanoparticules réparties 

aléatoirement augmente, elles sont en contact par endroits, 3 le réseau de nanoparticules est 

percolant. b) Évolution de la conductivité électrique dans un nanocomposite à base d’époxy et de 

NTC. Les numéros correspondent aux schémas de gauche. Le seuil de percolation est défini par la 

frontière entre 2 et 3. Adapté de Ghanbarian et coll. [202] et Barrau et coll. [203]. 
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Une bonne dispersion des nanoparticules est un élément clé pour abaisser le seuil de 

percolation. Les NTC, du fait de leur structure sp² insaturée, sont très hydrophobes. Ils tendent 

à s’organiser en faisceaux. La cohésion de ces derniers étant assurée par des liaisons de Van 

der Waals dans le sens de la longueur des NTC. Ces liaisons sont donc d’autant plus fortes que 

les tubes sont longs. Leur dispersion est très instable en milieu aqueux et ils forment 

spontanément des agglomérats qui sédimentent rapidement. Dans le but de stabiliser la 

dispersion des NTC en milieux aqueux, nécessaire à la percolation dans des nanocomposites à 

base d’hydrogels, plusieurs stratégies sont envisageables [204, 205]. Il est possible de 

fonctionnaliser leur surface par liaisons covalentes avec des fonctions amines (NH2), 

hydroxyles (OH), ou encore des fonctions carboxyliques (COOH). Cependant, les 

fonctionnalisations peuvent avoir des effets négatifs sur la conductivité électrique des NTC 

[144]. La deuxième solution consiste en l’ajout d’un dispersant comme par exemple un 

tensioactif, ou encore des polymères amphiphiles pour modifier les propriétés de surface des 

NTC [206]. 

1.4.1.c. Propriétés des hydrogels nanocomposites à base de NTC 

D’après plusieurs travaux de revue, il existe énormément de publications traitant de 

l’influence des NTC sur les propriétés électriques et mécaniques d’un polymère [207–209]. 

L’amélioration de la conductivité électrique peut être spectaculaire, souvent de plusieurs logs, 

en fonction du type de NTC, de leurs fonctionnalisation et dispersion. Il en va de même pour 

les propriétés mécaniques, la rigidité et le module élastique peuvent être augmentés de 

plusieurs dizaines voire centaines de pourcent, pour des fractions massiques de NTC souvent 

inférieures à 10%. Par exemple Du et coll. rapporte un hydrogel nanocomposite à base de 

PMMA (poly(méthacrylate de méthyle)) pour lequel l’ajout de 2%m de SWCNT permet 

d’augmenter la conductivité électrique de 7 log jusqu’à 10-2S/m et de doubler le module 

élastique [210]. La présence de 0,5mg/ml de CNT dans des GelMA (gelatin methacrylate) a 

permis de tripler les modules en traction et compression [211] et d’en améliorer leur 

conductivité électrique [212–214]. Finalement l’ajout de NTC peut exercer une influence 

positive sur la capacité de gonflement de l‘hydrogel par une phase liquide, ce qui combiné à 

leurs nouvelles propriétés de conduction et de rigidité permet de diversifier leur application 

[215, 216]. 
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1.4.2. Applications pour le biomédical 

Les nanocomposites à base d’hydrogels et de NTC vont se retrouver dans les mêmes 

champs d’application que les NTC seuls. La matrice poreuse et biocompatible de l’hydrogel 

offre même des applications potentielles supplémentaires. Leur porosité et leur hydrophilie 

permettent d’y imprégner des PA pour leur délivrance, ou des applications en tant que 

biocapteurs [200]. Leurs propriétés mécaniques viscoélastiques sont aussi appropriées à 

l’ingénierie tissulaire [217]. Les hydrogels thermosensibles sont très intéressants pour 

l’injection et la gélification in situ de ces matériaux [218]. Enfin, comme nous l’avons déjà 

évoqué, certains hydrogels sont capables de répondre à des stimuli extérieurs autres que la 

température, comme les variations de pH [219], l’exposition à la lumière ou à des champs 

électriques, permettant parfois un contrôle à distance de la délivrance d’un PA. 

Les polymères biosourcés sont souvent plébiscités pour la synthèse d’hydrogels 

nanocomposite pour le biomédical, car ils répondent majoritairement au critère de 

biocompatibilité (non toxique et faible inflammation). Beaucoup de polymères synthétiques 

sont également utilisés en fonction de l’application visée [198, 200, 220, 221]. De plus, ils sont 

souvent combinés. Une liste non exhaustive de ces polymères peut être trouvée Tableau 1-2. 

Bio-sourced polymers Synthetic monomers 
  

Agarose  Acrylamide (AM) 

Alginate Acrylic acid (AA) 

Chitosan Ethylene glycol (EG) 

Collagen  Hydroxyethyl methacrylate (HEMA) 

Dextran Lactic acid (LA) 

Fibrin  Methyl methacrylate (MMA) 

Hyaluronic acid Vinyl alcohol (VA) 

Pectin  

Tableau 1-2 Polymères biosourcés et synthétiques utilisés pour la synthèse d’hydrogels ou de 

nanocomposites pour le biomédical. Simon et coll. [5]. 

1.4.2.a. Hydrogels nanocomposites à base de NTC pour le diagnostic 

La plupart des biocapteurs élaborés à partir d’hydrogels nanocomposites contenant des 

NTC se concentrent sur la détection du glucose, car elle est bien documentée. Comme pour 

les NTC seuls, ces biocapteurs électrochimiques tirent parti de la conductivité électrique des 

NTC pour améliorer la détection [222, 223], mais certains travaux utilisent également la 

matrice hydrogel pour capter les espèces réactives [224]. D’autres méthodes de détection ont 



58 

pu être développées avec ces matrices. Par exemple, Barone et coll. ont élaboré une détection 

optique du glucose basée sur les propriétés photoluminescentes des NTC. La réaction du 

glucose et de son oxydase provoque une réticulation du réseau polymérique contenant les 

NTC, qui a pour effet de leur appliquer une pression. Cette pression déforme la maille 

d’atomes de carbone dans NTC et modifie la longueur d’onde d’émission de photons lorsqu’ils 

sont irradiés [225]. La détection de mouvement du corps par le comportement piézorésistif 

d’un hydrogel sec (aérogel) a aussi été rapportée par Hosseini et coll., et plus récemment par 

Han et coll. avec des hydrogels d’agarose [226, 227]. 

1.4.2.b. Ingénierie tissulaire  

La biocompatibilité, l’hydrophilie des hydrogels en font de très bons supports pour la 

croissance cellulaire. L’intégration de NTC dans ces structures et les améliorations des 

propriétés mécaniques et électriques qui s’y accompagnent permettent de se rapprocher des 

propriétés des tissus biologiques. Ainsi ces supports 3D ont été utilisés pour la régénération 

tissulaire de cellules cardiaques (cardiomyocytes) [212–214, 228–230] où le passage de 

stimulations électriques est primordial pour leur fonctionnement et différenciation. Les 

hydrogels physiques thermosensibles offrent aussi une mise en forme intéressante pour 

fabriquer des supports 3D sur mesure. L’injection d’une forme liquide de l’hydrogel sur une 

zone lésée, puis sa gélification à la température physiologique permet de proposer un support 

à la recolonisation par les cellules environnantes, alternative à la greffe beaucoup plus 

invasive, comme pour les os par exemple [231, 232]. Le gel peut s’adapter parfaitement à la 

forme de la zone endommagée et promouvoir la recolonisation par des ostéoblastes et donc 

la réparation de l’os. Cette méthode est aussi une candidate pour aider la reconnexion des 

axones par recolonisation de cellules nerveuses après des lésions de la moelle épinière [233]. 

Dans ces travaux et plus généralement dans le cas de formulations implantables, la question 

du devenir des hydrogels nanocomposites reste primordiale à étudier. En effet, pour jouer 

leur rôle de barrière entre les NTC et les tissus, ils ne doivent pas se dégrader dans le temps. 

Enfin, ces hydrogels sont utilisés comme support pour le développement de modèles 3D in 

vitro, intermédiaire entre les études sur des cellules en 2D et des études in vivo, ce qui facilite 

la translation des traitements d’un modèle à l’autre. Par exemple des sphéroïdes, utilisés 

comme modèle de tumeur 3D in vitro ont pu être obtenus grâce à ces hydrogels [234]. Il existe 

également des solutions d’impression 3D commercialisées utilisant comme encre des 
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hydrogels à base de NTC, pour fournir une matrice extracellulaire conductrice sur mesure, 

adaptée par exemple à la différenciation des neuroblastomes [235]. 

1.4.2.c. Traitements ciblés 

La capacité des hydrogels nanocomposites à stocker une solution aqueuse, combinée à leur 

capacité à réponde à des stimulations extérieures en font des outils pour la délivrance 

contrôlée de PA. Le gonflement des hydrogels par une phase liquide dépendant fortement des 

interactions électrostatiques entre la matrice et les ions présents, la modification de ces 

interactions par l’application d’un champ électrique ou un changement de pH peut déclencher 

une rétention ou au contraire un relargage de la phase liquide. Le développement d’hydrogels 

stimulables électriquement a fait l’objet de beaucoup d’études à la fois pour des systèmes 

implantables de délivrance [236–242], mais aussi de délivrance transdermique [243–246]. 

Deux des inconvénients majeurs des patchs de délivrance transdermique actuellement utilisés 

sont le relargage lent du PA et la faible perméabilité de la peau [247]. L’utilisation de ces 

matériaux électro-stimulables pourrait apporter une solution efficace à ces deux limitations, 

surtout lorsque combinée à la technique d’électroporation de la peau, c’est ce qui a été tenté 

dans nos travaux antérieurs [2, 3]. 

Comme le synthétise la Figure 1-17, l’inclusion des NTC dans des matrices hydrogels ne 

limitent pas leurs applications pour le biomédical, bien au contraire. L’ajout d’une matrice 

poreuse hydrophile et biocompatible ouvre le champ d’application notamment dans le 

domaine de l’ingénierie tissulaire et la délivrance de PA. Leur utilisation combinée avec des 

champs électrique peut permettre de moduler la délivrance d’un PA. Cependant, pour 

respecter une approche « safer by design », ils ne doivent pas se dissoudre ou se dégrader lors 

de leur utilisation, pour limiter les interactions entre les NTC et l’environnement biologique. 
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1.4.3. Focus sur les hydrogels d’agarose 

Comme nous l’avons vu, différents polymères biosourcés ou non, sont utilisés pour la 

préparation d’hydrogels nanocomposites. C’est l’agarose qui avait été choisi dans les travaux 

antérieurs du CIRIMAT et de l’IPBS. 

L’agarose est un polymère non ramifié biosourcé et abondant, car issu de la purification de 

l’agar-agar, un polysaccharide extrait de la paroi cellulaire de certaines algues rouges. Il est 

constitué de D-galactose et de 3,6-anhydro-L-galactose (Figure 1-18). 

 

L’agarose est utilisé dans l’agroalimentaire comme épaississant, gélifiant ou stabilisant, ou 

dans l’industrie pharmaceutique comme excipient ou agent de libération. En biologie, il est 

utilisé comme support pour l’électrophorèse de l’ADN, ou pour la croissance de 

Figure 1-17 Les nanotubes de carbone (NTC) sont des nanoparticules pertinentes pour diverses 
applications biomédicales, mais leur utilisation soulève des questions de toxicité encore ouvertes. Leur 

inclusion dans des matériaux nanocomposites à base d’hydrogels permet de contourner cette 
problématique. Simon et coll. [5]. 

Figure 1-18 Structure chimique de l’agarose. Le monomère est composé D-Galactose et le L-Anydro 

Galactose. 
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microorganisme [248, 249]. Ce polymère est donc bien connu de la littérature tant sur son 

principe de gélification que ses propriétés [250]. 

L’agarose forme un gel physique. Sa transition sol-gel à lieu en dessous de 40°C après avoir 

été dissout dans de l’eau à 90°C. À cette température les chaines d’agarose sont hydratées et 

dissociées. Lors du refroidissement, entre 60 et 40°C environ, les chaines s’organisent en 

double hélice et forment des liaisons hydrogène intra et intermoléculaires [251]. Des 

molécules d’eau sont aussi impliquées dans ces liaisons hydrogène, ce qui participe également 

à la rigidité de la structure. Arnott et coll. suggèrent la présence d’une cavité au sein des 

doubles hélices qui pourrait accueillir une molécule d’eau liée [252]. Les doubles hélices 

s’arrangent ensuite en faisceaux dont la cohésion est assurée par l’interconnections des brins 

ou de nouvelles liaisons hydrogène(Figure 1-19). La gélification de l’agarose est réversible : 

une fois pris s’il est chauffé 90°C, un hydrogel retournera à l’état liquide. Il n’y a donc pas 

besoin de réticulant pour préparer un hydrogel d’agarose. De plus sa mise en forme peut être 

facilement modulée, il suffit d’avoir un moule adapté. L’agarose est donc extrêmement simple 

à utiliser 

 

L’agarose peut contenir des traces de sulfonates issus de sa purification (à partir de l’agar-

agar), mais il est globalement neutre et présente peu de réactivité, mis à part sa capacité à 

former ses liaisons hydrogène grâce à ces fonctions hydroxyles. Il est également assez 

résistant aux variations de pH.  

Figure 1-19 Modèle de gélification de l’agarose. À gauche, modèle de liaisons intra et 

intermoléculaire proposé par Tako et Nakamura [248]. À droite, organisation des doubles hélices 

formant le réseau polymérique poreux de l’agarose. Arnott et coll. [249]. 
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L’agarose permet de réaliser des hydrogels de manière très simple. Il est stable, peu réactif 

et ses propriétés sont assez bien documentées. Il est donc tout à fait adapté pour l’élaboration 

d’une preuve de concept et c’est pourquoi il avait été choisi dans les travaux antérieurs.  

1.5. Présentation du projet 

Comme nous l’avons exposé au travers de ce chapitre, la délivrance transdermique 

représente une voie de délivrance efficace. Cependant, il existe différents problèmes liés à 

l’utilisation d’aiguilles, l’injection étant la méthode majoritaire actuellement. Dans le but de 

développer des méthodes de délivrance transdermique non invasives, plusieurs stratégies ont 

été développées pour permettre à des molécules hydrophiles de haut poids moléculaire de 

traverser la barrière cutanée et notamment le SC. Parmi ces méthodes, l’électroporation a 

permis d’obtenir des résultats très prometteur in vitro et in vivo. Cependant, les dispositifs 

utilisés ne semblent pas complètement faciles d’utilisation. De plus, ils ne permettent pas de 

tirer pleinement parti des forces électrophorétiques lors de la délivrance, tout en limitant les 

sensations désagréables pour l’utilisateur. 

Les NTC ont des propriétés électriques et mécaniques exceptionnelles et sont notamment 

exploités dans le domaine du biomédical. Cependant, des questions ouvertes concernant leurs 

toxicité poussent la communauté scientifique à adopter une approche plus sûre, en les 

confinant dans un hydrogel. Les utilisations de ces matériaux nanocomposites rapportées 

dans la littérature notamment pour la délivrance de PA nous ont inspiré pour l’élaboration de 

ce projet de recherche.  

La stratégie qui est adoptée dans ces travaux pour développer une méthode efficace de 

délivrance transdermique la moins invasive possible repose sur l’élaboration d’un matériau 

nanocomposite hydrogel/NTC. Ce nanocomposite servira à la fois d’électrode pour 

l’électroporation et de réservoir pour la délivrance simultanée du PA (Figure 1-20).  

L’élaboration de ce matériau, qui a été le sujet de travaux antérieurs, a permis d’obtenir 

des plateformes nanocomposites de délivrance, composées d’une matrice d’agarose dans 

laquelle sont piégés des nanotubes de carbone biparois. De premiers essais ex vivo ont 

également permis de valider la pertinence de cette approche.  
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Nos travaux se sont concentrés sur l'amélioration de la dispersion des NTC dans les 

nanocomposites ainsi que sur la caractérisation de ces derniers. Le matériau idéal que nous 

cherchons à élaborer doit rassembler plusieurs propriétés :  

- Une bonne capacité de stockage pour pouvoir délivrer des quantités suffisantes de PA ;  

- Une vitesse de restitution relativement rapide pour être disponible pendant la 

délivrance par EP et ne pas être le facteur limitant de la délivrance dans la peau ; 

- Une résistance mécanique cohérente avec une utilisation en patch cutané ; 

- Une bonne conductivité électrique pour faciliter le passage du courant lors de l’EP. 

La caractérisation de ces différentes propriétés nous permettra de déterminer les axes 

d’amélioration pour tendre vers le matériau idéal. 

Ces travaux se concentrent également sur l’utilisation ex vivo de ces nanocomposite pour 

la délivrance transdermique par électroporation. Nous validons la preuve de concept et 

proposons quelques hypothèses sur la base desquelles nous déterminons quels sont les 

paramètres qui nous permettraient d’optimiser la délivrance transdermique de 

macromolécules hydrophiles par EP. 

  

Figure 1-20 Nanotubes de carbone pour la délivrance transdermique électrostimulée de molécules 

thérapeutiques. 
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2.1. Préparation des plateformes de délivrance nanocomposites  

Le protocole de préparation des plateformes nanocomposites utilisées dans ces travaux est 

issu des travaux de thèse de Jean-François Guillet [2, 3]. Il a été adapté afin d’apporter des 

améliorations. 

2.1.1. Préparation des hydrogels nanocomposites 

2.1.1.a. Synthèse et extraction des nanotubes de carbone double-parois 

La première étape de préparation des plateformes nanocomposites consiste en la synthèse 

de nanotubes de carbone double-parois. Ces NTC sont synthétisés par « catalytic chemical 

vapour deposition » ou CCVD, à partir d’un catalyseur Mg0.99(Co3/4Mo1/4)0.01O [134]. Le 

catalyseur est obtenu par combustion puis calcination d’une solution à base d’acide citrique, 

d’heptamolybdate d’ammonium, de nitrate de cobalt et de nitrate de magnésium. Pendant la 

synthèse, un flux gazeux de méthane et dihydrogène est décomposé à haute température 

(1000°C) sur les nanoparticules catalytiques bimétalliques (Co ; Mo) générées in situ à la 

surface d’oxyde de magnésium, et servant de germes pour la croissance de nanotubes en 

carbone hybridé sp2. La poudre composite obtenue contient environ 10% de carbone qu’il faut 

extraire. Cette extraction se fait facilement grâce à l’ajout d’un excès d’acide chlorhydrique 

qu’on laisse agir pendant une nuit. Les particules catalytiques et le support (MgO) sont 

dissouts par l’acide et restent dans la phase aqueuse sous forme ionique alors que les NTC ne 

sont pas affectés. Après neutralisation par lavages à l’eau DI et filtration sur une membrane 

de nitrate de cellulose, les NTC sont et conservés sous forme dite « humide », car l’eau encore 

présente représente environ 95% de la masse. Les NTC utilisés dans ces travaux sont tous issus 

du même lot.  

2.1.1.b. Préparation des hydrogels nanocomposites 

Les hydrogels nanocomposites sont composés d’une matrice d’agarose à 25g/l dans 

laquelle sont piégés des NTC double-parois à une concentration de 0,25g/l, ce qui représente 

1% de la masse d’agarose. Au besoin, une masse de CMC ([9004-32-4], Ultra Low viscosity 

carboxymethylcellulose sodium salt, Fluka) équivalente à celle des NTC est introduite. La CMC 

est un polysaccharide pouvant s’adsorber de manière non covalente sur les NTC et leur 

procure une stabilisation électrostatique grâce aux fonctions carboxylates qu’il porte, au pH 

de l’eau DI (~5-6). Les hydrogels sont synthétisés en solubilisant de l’agarose ([9012-36-6], 



68 

BioReagent, for molecular biology, low EEO, Sigma) dans l’eau DI sous agitation magnétique 

(Figure 2-1). Une température de 80°C est atteinte dans le ballon en le plongeant dans un bain 

d’huile silicone (huile silicone 47 V 350 RHODORSIL , VWR, France) chauffé à 100°C. Dans un 

second ballon, les NTC sont dispersés dans de l’eau DI - avec ou sans CMC - grâce à un 

traitement de 15 min effectives de sonde à ultrasons (1s ON, 1s OFF, 15min, durée totale 

30min, amplitude 30%, diamètre sonde : 12mm, Sonics, Ficher Scientific). L’agarose solubilisé 

est versé dans le ballon contenant la suspension de NTC, préchauffé dans le bain d’huile, puis 

une seconde étape de dispersion est appliquée en utilisant un ultra-turrax (IKA, Allemagne), 

20 min à 8000 rpm, sous agitation. Il est important d’attendre un moment sans agitation pour 

éliminer les bulles du mélange avant de couler les hydrogels. Les hydrogels sont coulés dans 

des moules cylindriques en silicone. Plusieurs dimensions ont été utilisées dans ces travaux, 

mais le ratio diamètre/épaisseur a été conservé. La majorité des caractérisations des 

matériaux ainsi que des expérimentations ex vivo ont été faites avec des échantillons de 

nanocomposite coulés dans un moule de 10mm de diamètre et 2mm d’épaisseur. Des 

échantillons coulés dans des moules de 25mm X 5mm ont été utilisés pour les cinétiques de 

relargage en cellule de diffusion verticale. 

 

2.1.2. Séchage et regonflement  

Le séchage s’est avéré être une étape déterminante dans la préparation des plateformes. 

Les travaux précédents avaient comparé le séchage à l’air avec la lyophilisation et un séchage 

par la méthode du CO2 supercritique, et avaient montré que le séchage à l’air offrait le meilleur 

regonflement. Ici, nous avons cherché à améliorer ce séchage pour permettre aux échantillons 

regonflés de garder une homogénéité de forme et une taille suffisante pour l’application ex 

vivo. Comme dans les travaux antérieurs, les échantillons séchés sous air (SSA) sont disposés 

sur une plaque en inox et laissés une nuit dans un four réglé à 30°C. Dans nos travaux, les 

Figure 2-1 Schéma du protocole de synthèse des plateformes nanocomposites. 
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échantillons ont aussi été séchés sous charge (SSC), en les disposant sur la même plaque, mais 

recouverts d’une seconde plaque inox. La charge appliquée par cette seconde plaque est 

d’environ 0,7g par échantillon. Les échantillons mettent plus de temps à sécher dans cette 

configuration (48h dans le four à 30°C). Une autre méthode a été d’utiliser des échantillons 

congelés puis séchés sous air (CSA). Dans ce cas, ils sont placés bruts de coulée (BC) dans un 

congélateur à -20°C pendant une nuit puis décongelés à température ambiante et disposés 

sur une plaque inox pour être séchés une nuit à 30°C. Les échantillons sont ensuite plongés 

dans le solvant de regonflement un minimum de 48h à 4°C. Les différences d’aspect des 

échantillons sont illustrées par la photo présentée par la Figure 2-2.  

 

L’étape de regonflement permet aux plateformes d’incorporer un principe actif. Ici, 

différents marqueurs fluorescents ont été utilisés pour mimer différents types de principes 

actifs, ils seront présentés dans la partie 2.3.4. Différents milieux de regonflement ont été 

utilisés : premièrement de l’eau DI; un tampon d’électroporation (TE) préparé au laboratoire, 

constitué de 8,1mM de K2HPO4, 1,9mM de KH2PO4, 1mM de MgCl2 et de 250mM saccharose 

(298mOsmol/l; pH : 7,4; σ = 1,54mS) ; ou un tampon phosphate salin (PBS) commercial, sans 

ions calcium ni magnésium (Eurobio, Les Ulis, France) (pH : 7,4; σ = 15,14mS). 

Figure 2-2 Photographie de plateformes nanocomposites AGR+NTC+CMC à différents stades : a) 

Plateforme juste après la synthèse ou brute de coulée BC. b) Plateforme séchée par séchage sous 

charge SSC. L’aspect des plateformes nanocomposites séchées à l’air SSA, sous charge SSC ou 

congelées avant d’être séchées à l’air CSA, est très similaire, seules les dimensions varient. c) 

Plateforme regonflée 48h dans de l’eau DI. Les plateformes SSA et SSC ont le même aspect une fois 

regonflées, seules les dimensions varient. d) Plateforme CSA regonflée 48h dans de l’eau DI. 

b) c) d) a)  

10mm 



70 

2.2. Techniques de caractérisation des hydrogels 

nanocomposites 

2.2.1. Analyses des suspensions de NTC  

2.2.1.a. Mesures de turbidité des suspensions 

La stabilité des suspensions de NTC dans l’eau DI avec des sans CMC a été étudiée à l’aide 

d’un turbiscan (Formulaction, Toulouse, France). Ces mesures consistent en la détection d’un 

signal lumineux transmis à travers une fiole en verre contenant la suspension à étudier, en 

fonction du temps et de la hauteur dans la fiole (Figure 2-3). Ce signal transmis s’en trouve 

réduit s’il rencontrait des particules sur son chemin. Dans le cas d’une suspension stable, le 

signal n’évolue que très peu au cours du temps et sur la hauteur de la fiole. Dans le cas où la 

suspension se déstabilise au cours de temps, par floculation ou décantation par exemple, le 

signal transmis en haut de la fiole augmente. 

 

2.2.1.b. Observations des NTC par microscopie électronique en transmission 

Un microscope électronique en transmission JEOL 1400 a été utilisé avec une tension 

d’accélération des électrons de 120kV. Une goutte de suspension de NTC a été diluée dans 

quelques ml d’éthanol, puis quelques gouttes de cette nouvelle suspension ont été déposées 

sur une grille-porte-échantillon en cuivre recouverte d’un film polymère à trous renforcé par 

un dépôt de carbone. Une suspension de NTC et une suspension de NTC + CMC de 

concentrations massiques égales ont été observées. 

Figure 2-3 Schéma du dispositif de mesure de turbidité. T = détection du signal transmis, BS = signal 

rétrodiffusé. D’après formulaction.com. 



 Chapitre 2 - Matériels et méthodes 

71 

2.2.2. Caractérisations de la microstructure des nanocomposites 

2.2.2.a. Observations par Cryo-MEB  

 La méthode d’observation de microscopie électronique à balayage (MEB) est une méthode 

classique d’observation des microstructures. Un faisceau d’électrons accélérés par une 

électrode, atteignant des tensions comprises entre 0,1kV et 30KV, vient balayer la surface de 

l’échantillon générant diverses interactions entre la matière et les électrons. La détection des 

électrons dits secondaires ou rétrodiffusés issus de ces interactions permet d’obtenir des 

images avec un contraste, une profondeur de champ et une résolution pouvant atteindre le 

nanomètre. Dans ces travaux, nous avons utilisé une déclinaison de cette méthode d’imagerie, 

l’observation cryo-MEB, utilisant une chambre d’observation basse température, ce qui nous 

a permis de faire des images de la structure de nos composites figés à l’état hydraté et 

congelé. Peu de méthodes sont adaptées à l’observation d’échantillons humides à 

température ambiante, car elles font appel à un vide poussé, ce qui est incompatible avec la 

présence d’eau liquide.  

La structure des échantillons hydratés, bruts de coulée ou regonflés dans l’eau DI a été 

figée par cryofixation haute pression (ICE, Leica) dans des cupules de 1mm de diamètre, 

permettant de geler rapidement l’eau contenue dans la structure, évitant ainsi la formation 

de glace cristallisée pouvant déformer l’échantillon. Les échantillons ont été conservés et 

transportés dans l’azote liquide. Une fois dans le module de cryopréparation à -140°C (Qurom 

PP3000T) du MEB (Quanta 250 FEG, FEI), une fracture liée à l’ouverture des cupules ou par 

l’action mécanique d’une lame, a mis à nu une zone interne de l’échantillon. L’échantillon a 

ensuite été sublimé à -95°C pendant 30min pour éliminer la glace en surface, puis métallisé 

au platine sur quelques nanomètres. Ainsi préparé, il a été introduit dans la chambre 

d’observation du MEB à -140°C pour être observé. Les observations ont été réalisées sur les 

surfaces mises à jour par la fracture, qui constitue un endroit représentatif du cœur de 

l’échantillon (Figure 2-4). Il est très difficile d’orienter l’échantillon dans les cupules. Les 

morceaux introduits dans les cupules ont été prélevés dans le cœur des nanocomposites, pour 

éviter d’observer des structures liées d’un effet de bord. Un échantillon de chaque 

composition ayant subi un séchage sous charge a été observé. L’influence des trois types de 

séchage a aussi été observée grâce à des échantillons de composition CNT+CMC, comparés à 

un échantillon frais. 
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2.2.2.b. Mesures de porosité par la méthode d’Archimède 

La porosité des plateformes nanocomposites a été mesurée en utilisant la méthode de la 

triple pesée, reposant sur le principe d’Archimède et la balance schématisée sur la Figure 2-5.  

 

D’après le principe d’Archimède il est possible de déterminer le volume total d’un 

échantillon en mesurant sa masse dans l’air mair (Figure 2-5, 1) puis sa masse mi lorsqu’il est 

immergé dans un liquide, de l’eau DI ici (Figure 2-5, 2). En effet, la masse de liquide déplacé 

Figure 2-4 Cliché d’un échantillon AGR+NTC+CMC /SSC fracturé dans sa cupule, obtenu par Cryo-MEB. 

Les carrés bleus représentent les zones d’intérêt et les carrés rouges les zones que l’on a évitées. 

Figure 2-5 Schéma de la balance utilisée pour déterminer de la densité des échantillons. Les 

échantillons sont pesés secs puis regonflés sur le plateau 1 pour déterminer ms et mair, puis immergés 

dans l’eau DI sur le plateau 2 pour déterminer mi. Le bécher contenant l’eau DI ne repose pas sur le 

plateau de pesée. 
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par l’échantillon lors de son immersion est égale à mair - mi, il est donc possible de calculer le 

volume total 𝑉𝑇 : 

𝑉𝑇 =  
𝑚𝑎𝑖𝑟 −  𝑚𝑖

𝜌𝑒𝑎𝑢
 

Les échantillons que nous étudions ici sont poreux. Nous avons considéré le volume de ces 

pores comme étant égal au volume d’eau réabsorbée par l’échantillon lors du regonflement. 

Les échantillons ont été pesés secs dans l’air, pour déterminer la masse de la matrice 

nanocomposite, ms. Ils ont ensuite été regonflés 10 jours avec de l’eau DI et pesés regonflés 

dans l’air. Cette masse correspond à la masse totale de l’échantillon dans l’air mair. Nous avons 

ainsi pu déduire la masse d’eau incorporée soit meau = mair - ms, et le volume de porosité dans 

l’échantillon 𝑉𝑃 :  

𝑉𝑃 =  
𝑚𝑎𝑖𝑟 −  𝑚𝑠

𝜌𝑒𝑎𝑢
=  

𝑚𝑒𝑎𝑢

𝜌𝑒𝑎𝑢
 

Le pourcentage de porosité %𝑃 est défini comme étant le rapport de ces deux volumes : 

%𝑃 =
𝑉𝑃

𝑉𝑇

∗ 100 =  
𝑚𝑎𝑖𝑟 − 𝑚𝑠

𝑚𝑎𝑖𝑟 − 𝑚𝑖
∗ 100 

2.2.3. Mesures des dimensions des échantillons nanocomposites. 

Les dimensions des échantillons ont été mesurées à plusieurs étapes lors de la préparation 

des nanocomposites dans le but de comparer les facteurs composition et type de séchage. La 

masse des échantillons a été mesurée sur une balance de précision à enceinte fermée (A200S-

F1, max 202g ±0.1mg, Sartorius). Les échantillons hydratés sont rapidement essuyés sur un 

papier absorbant avant d’être pesés, afin d’éponger l’eau non incorporée dans la matrice. Les 

échantillons secs sont quant à eux passés devant une barre antistatique, afin de neutraliser 

les charges de surface et améliorer la précision des pesées. 

L’épaisseur des hydrogels nanocomposites bruts de coulée (BC) et regonflés a été mesurée 

grâce à une jauge d’épaisseur (modèle J15, Käfer Messuhrenfabrik GMBH & CO. KG, Villingen-

Schwenningen, Allemagne). Cette jauge se compose d’un piston et un ressort plutôt que d’une 

vis, ce qui permet d’appliquer toujours la même pression sur nos échantillons viscoélastiques, 

et d’obtenir ainsi des mesures répétables et précises avec 0,01mm de précision. 
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Le diamètre des échantillons regonflés a été mesuré par traitement d’image grâce au 

logiciel ImageJ (National Institute of Health, Bethesda, MD, USA) à partir des micrographies 

obtenues par microscopie optique (Microscope optique 3D, Keyence, Bois-Colombes, France).  

2.2.4. Cinétiques de relargage du principe actif  

2.2.4.a. Traceur de relargage – l’isothiocyanate de fluorescéine  

La molécule qui a été utilisée comme traceur dans les expériences suivantes est 

l’isothiocyanate de fluorescéine (FITC). Dans le but de mimer le comportement d’une 

macromolécule hydrophile, nous l’avons utilisée greffée sur un Dextran de 4kDa (FD4). Cette 

molécule a également été utilisée comme modèle principal dans la partie application ex vivo. 

L’isothiocyanate de fluorescéine émet un rayonnement vers 520nm lorsqu’elle absorbe un 

rayonnement de 490nm. Rigoureusement, la fonction isothiocyanate devient une fonction 

thiocarbamate lors du greffage sur le dextran. Nous garderons tout de même la dénomination 

FITC pour rester cohérent avec la littérature et les données du fournisseur.  

 

2.2.4.b. Protocole de relargage en volume 

Les plateformes nanocomposites de différents types de séchage et compositions ont été 

regonflées 48h à 4°C dans une solution de tampon d’électroporation (TE), et de FD4 à 1mM. 

Cette solution est fraichement préparée pour chaque série et sert d’étalon pour la 

quantification. Les plateformes ont été pesées avant regonflement et avant utilisation pour 

déterminer la masse de solutions incorporée et donc la quantité initiale de traceur 𝑚𝑖𝑛𝑐𝑜𝑟𝑝𝑜𝑟é. 

Les relargages ont été réalisés dans une plaque de culture de 12 puits, remplis avec 4ml d’une 

solution de sueur artificielle (SA, pH 5,5) qui servira de solution réceptrice [253]. Pour éviter 

Figure 2-6 A gauche Isothiocyanate de fluorescéine (FITC), à droite FITC greffé sur un Dextran. 
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de détériorer les échantillons lors de l’agitation, nous avons réalisé et utilisé un panier sur 

mesure, imprimé en acide polylactique (PLA). L’agitation a été obtenue par le mouvement de 

billes en silice placées au fond des puits, entrainées par un agitateur à bascule. Une 

représentation de ce dispositif est schématisée par la Figure 2-7. 

 

Nous avons réalisé le relargage de quatre échantillons en parallèle, correspondant aux 

quatre compositions d’un même type de séchage. Les échantillons ont été plongés dans les 

puits à t = 0 et des prélèvements de 20µL ont été effectués à t = 3, 6, 9, 12, 15, 18, 21, 30, 45, 

60, 120 et 180min. Ces prélèvements ont par la suite été dilués dans 1ml de SA pour être 

mesurés au spectromètre de fluorescence.  

Les mesures de la fluorescence ont été pratiquées grâce à un spectromètre Edimburg 

FLSP920. Le prélèvement est transvasé dans une cuve en quartz de 1ml et placé dans la 

chambre de mesure. Du fait des volumes manipulés, les concentrations mesurées sont très 

faibles. De plus, la fluorescéine est connue pour être est sensible au pH et son rendement 

quantique de fluorescence est réduit à pH 5,5 [254]. Dans le but de capter le maximum de 

signal, la longueur d’onde d’excitation a été décalée de 10nm pour pouvoir utiliser des bandes 

passantes d’excitation et d’émission très larges. L’échantillon est excité avec un rayonnement 

de 480±5nm provenant d’une lampe xénon. Le rayonnement de fluorescence a été mesuré 

grâce à un détecteur placé à 90° du rayonnement d’excitation. Un monochromateur permet 

de sélectionner la longueur d’onde du faisceau reçu à 515±5nm.  

Le volume des prélèvements étant petit devant le volume total de solution dans les puits, 

nous avons considéré ce denier comme constant. Le dosage de la quantité de FD4 libéré dans 

les puits à t (𝑚 𝑡), a été réalisé grâce à des étalons préparés à partir des solutions de 

Figure 2-7 Dispositif de relargage en volume. 
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regonflement correspondantes (n=3). Le pourcentage de FD4 libérée à t par rapport à la 

quantité initiale dans l’échantillon a été calculé selon l’équation suivante : 

%𝐹𝐷4 𝑙𝑖𝑏é𝑟é =
𝑚 𝑡 ∗ 100

𝑚𝑖𝑛𝑐𝑜𝑟𝑝𝑜𝑟é
 

2.2.4.c. Protocole de relargage en cellule de diffusion verticale 

Ce protocole a été mis en place pour se rapprocher de la configuration finale d’utilisation 

des plateformes, comme un patch, donc reposant sur une diffusion de surface plutôt que de 

volume. Il nous a aussi permis d’éviter les écueils du modèle précédent sur le plan de la 

manipulation et de la quantification. Cette fois, ce sont des mesures d’absorbance à pH neutre 

qui ont été réalisées pour la quantification. De plus, le volume des prélèvements est 5 fois plus 

grand. Les plateformes nanocomposites AGR/SSC, AGR+NTC+CMC/SSC et 

AGR+NTC+CMC/CSA ont été regonflées 48h à 4°C dans leur solution respective de TE + FD4 à 

1mM. Elles ont ensuite été découpées avec un emporte-pièce de 18mm de diamètre pour 

harmoniser les diamètres et limiter le volume mort en bord d’échantillon. Finalement la masse 

et l’épaisseur ont été mesurées avant et après regonflement pour déterminer la masse de 

solutions incorporée et donc la quantité de traceur incorporé avant le test 𝑚𝑖𝑛𝑐𝑜𝑟𝑝𝑜𝑟é, et à la 

fin du test. 

Les échantillons ont été épongés très rapidement sur un papier absorbant, avant d’être 

déposés à la surface d’une cellule de diffusion verticale, préalablement remplie avec une 

solution de TE qui nous a servi de solution réceptrice (Figure 2-8).  

 
Figure 2-8 Cellule de diffusion verticale. 
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Cette étape est délicate : il faut éviter les bulles pour ne pas altérer la surface d’échange et 

positionner l’échantillon correctement pour éviter les fuites. L’agitation dans la cellule est 

générée par la rotation d’un ressort, entrainé par un agitateur magnétique (400rpm). Les 

cellules de diffusion ont été thermostatées à 32.5°C grâce à une circulation d’eau. Nous avons 

réalisé le relargage de trois échantillons en parallèle. Le chronomètre a été déclenché dès le 

positionnement des échantillons et des prélèvements de 1ml par injection de solution neuve 

ont été recueillis à t = 3, 6, 9, 12, 15, 18, 21, 30, 45, 60min puis toutes les heures pendant 7h 

(tmax =420min). On notera que la masse des échantillons regonflés et découpés de la série 

AGR SSC n’a pas pu être mesurée avant regonflement, les données ont été extrapolées à partir 

d’autres échantillons ayant subi le même traitement. 

Nous avons mesuré la concentration des prélèvements grâce à une mesure d’absorbance 

à 492 nm (spectromètre SHIMADZU UV-1800). Le volume des prélèvements n’est cette pas 

fois négligeable devant le volume total, la quantité cumulée de FD4 libéré a donc été calculée 

par la formule 𝑚𝑙𝑖𝑏é𝑟é à 𝑡 = ∑ 𝑚𝑝𝑟é𝑙è𝑣𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡 𝑖
𝑡
 𝑖=0 . Le pourcentage de FD4 libéré a été déterminé 

par le ratio : 

%𝐹𝐷4 𝑙𝑖𝑏é𝑟é =
𝑚𝑙𝑖𝑏é𝑟é à 𝑡 ∗ 100

𝑚𝑖𝑛𝑐𝑜𝑟𝑝𝑜𝑟é
 

2.2.4.d. Mise en équation - modèle Korsmeyer-Peppas 

Nous avons mis en équation les courbes issues des relargages pour tenter de déterminer le 

régime de diffusion du traceur depuis les plateformes nanocomposites poreuses. Nous avons 

utilisé le modèle éponyme proposé par Korsmeyer et Peppas [255–257]. Ce modèle propose 

d’utiliser l’Équation 2-1 aux temps courts, soit mt/m0 > 60%, pour en extraire le coefficient 

exponentiel n et en déduire le mécanisme de diffusion.  

𝑚𝑡

𝑚0
= 𝐾𝑡𝑛  

Équation 2-1 Modèle de Korsmeyer-Peppas, avec mt la quantité de traceur relarguée à t, m0 la 

quantité de traceur initialement incorporée, K une constante de libération, t le temps et n un 

coefficient exponentiel de libération. 

L’application de ce modèle requiert plusieurs conditions. Premièrement, les conditions 

« perfect sink » qui impliquent que la concentration finale soit inférieure à 10% de la solubilité 

du soluté pour garantir la constance du coefficient de diffusion. D’après les données du 
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fournisseur, la solubilité du FD4 dans l’eau est de 25mg/ml. La concentration maximale dans 

les puits si le relargage était total serait de 1,7µg/ml pour le premier protocole et 125µg/ml 

pour le second, bien en deçà de la limite de 2,5mg/ml. Deuxièmement, nous avons considéré 

que les échantillons étaient complètement regonflés avant le début du test et que ce 

paramètre ne variait pas pendant la durée du test. Finalement, nous avons approximé une 

diffusion par les surfaces planes des plateformes, en négligeant la diffusion par la tranche, 

pour utiliser l’équation unidimensionnelle proposée. Cette approximation est discutée dans 

les travaux de Ritger et coll. [258, 259], et nous avons tenu compte de l’influence de géométrie 

de notre échantillons sur la valeur limite de l’exponentiel n pour le relargage en volume.  

Nous avons extrait n grâce à une régression linéaire sur la fonction suivante : 

log (
𝑚𝑡

𝑚0
) = log(𝐾) + 𝑛 ∗ log (𝑡) 

2.2.5. Analyses mécaniques dynamiques 

Les analyses mécaniques dynamiques ont été réalisées sur un rhéomètre Discovery HR 

series de TA Instrument, à l’aide d’une géométrie plan-plan sablée de 8mm de diamètre. Cet 

appareil permet de pratiquer des mesures mécaniques sur des échantillons à l’état hydraté, 

grâce à une cuve à immersion présente sur la partie fixe. Un module Peltier permet de fixer la 

température à 20°C pendant la mesure. 

 

Figure 2-9 Schéma du dispositif de mesures mécaniques et en regard la photographie de l’appareil 

utilisé. 
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Le principe de ces mesures consiste à appliquer une contrainte oscillatoire (sinusoïdale) de 

cisaillement ou de compression à l’échantillon, et à mesurer la déformation résultante dans 

le domaine linéaire, ce qui permet d’accéder à plusieurs paramètres dont le module 

viscoélastique. Il existe retard  entre la sollicitation et la réponse de l’échantillon, comme 

représenté sur la Figure 2-10.  

 

L’utilisation d’un mode de sollicitation oscillatoire permet d’utiliser le formalisme complexe 

pour écrire la contrainte complexe σ*, la déformation complexe ε* et la relation entre ces 

grandeurs via le module viscoélastique complexe G*, la pulsation  et le déphasage entre 

déformation et contrainte = : 

 

Dans l’équation 2-2, le module G’ est appelé module de conservation et correspond à 

l’énergie emmagasinée lors de la sollicitation, qui est restituée sous forme de déformation 

élastique. Le module de G’’, ou module de perte, correspond quant à lui à l’énergie dissipée 

par glissement des chaînes polymères sous l’action de la sollicitation mécanique. Ils sont notés 

G’ et G’’ dans le cas d’un cisaillement, et E’, E’’ dans le cas d’une compression.  

Figure 2-10 Réponse d’un matériau viscoélastique à une sollicitation oscillatoire. 

𝜎∗(𝜔) = 𝜎0𝑒𝑗𝜔𝑡 

𝜀∗(𝜔) = 𝜀0𝑒𝑗(𝜔𝑡−𝛿) 

𝐺∗(𝜔) =
𝜎∗(𝜔)

𝜀∗(𝜔)
= 𝐺′(𝜔) + 𝑗 𝐺′′(𝜔) 

Équation 2-2 Définitions des formes complexes de la contrainte σ, de la déformation ε et du module 

viscoélastique en cisaillement G en fonction de la pulsation ω, du temps t et du déphasage δ. Avec σ0 

et ε0 les amplitudes de contraintes et de déformations, ω = 2πf, et f la fréquence de sollicitation. 
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Le rapport entre ces deux modules, aussi appelé facteur de perte tan δ =  
G′′

G′
 ou 

E′′

E′
, 

permet de quantifier le comportement viscoélastique du matériau. En effet, dans le cas d’un 

solide élastique parfait le déphasage sera nul (tan 𝛿 = 0), alors que dans le cas d’un liquide 

visqueux newtonien, il sera de π/2 (tan 𝛿 → ∞) [260]. Enfin, dans le cas d’un matériau où les 

composantes élastique et visqueuse sont égales, le déphasage sera de π/4 (tan 𝛿 = 1).  

D’un point de vue expérimental, il a été nécessaire d’appliquer une force nominale en 

compression de à 0,2N (20g) sur tous les échantillons avant de commencer la mesure pour 

assurer un bon contact entre les deux géométries et obtenir des mesures reproductibles. 

Cette étape de réglage s’est faite manuellement, en ajustant l’entrefer et en attendant que 

l’échantillon se stabilise. Pour les deux modes de sollicitation, cisaillement et compression, la 

première étape a consisté en un balayage en temps pour vérifier la stabilité de la réponse de 

l’échantillon à la sollicitation. Puis un balayage en amplitude de déformation a été pratiqué 

pour déterminer le domaine viscoélastique linéaire. La limite de ce domaine est définie 

comme la déformation pour laquelle le module de conservation chute de plus de 5%. 

Mesure en cisaillement :  

- Balayage en temps : Amplitude de déformation ε0 = 0,1%, fréquence f = 0,1Hz. 

- Balayage en déformation : f = 0,1Hz, ε0 = 0,01 à 2%, logarithmique, 5 points par décade. 

Mesure en compression :  

- Balayage en temps : ε0 = 0,5%, f = 0,1Hz. 

- Balayage en déformation : f = 0,1Hz, ε0 = 0,1 à 4,9%, logarithmique, 5 points par décade.  

Un exemple ces différentes mesures peut être trouvé Figure 2-11. 

Les quatre mesures ont été pratiquées à la suite sur un même échantillon, et ont été 

répétées sur trois échantillons de chaque composition, BC, SSC ou CSA, regonflés dans l’eau 

DI plus de 10 jours. Le diamètre des échantillons a été adapté à la géométrie de 8mm avec un 

emporte-pièce dans le cas où il était trop grand. Les échantillons SSA n’ayant pas un diamètre 

suffisant, ils n’ont pas pu être étudiés ici. Enfin, seuls les modules de conservation ont été 

discutés dans la partie résultats. 
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L’obtention des modules, des facteurs de perte et des limites de linéarité du domaine 

viscoélastique en fonction de l’amplitude de déformation des échantillons nous permettra de 

conclure sur l’influence de la composition et du type de séchage sur le comportement 

viscoélastique et la rigidité des plateformes nanocomposites. 

2.2.6. Analyses en mécanique statique 

Des mesures en compression statique ont aussi été pratiquées directement à la suite des 4 

essais dynamiques, sur le même appareil. Dans ce cas, une vitesse de déplacement de la 

géométrie supérieure de 1µm/s est imposée. La contrainte nécessitant l’application de cette 

déformation en compression est mesurée, nous permettant de déterminer le module 

d’élasticité en compression E, ou module d’Young des différentes plateformes. Le module E 

tangent a été déduit de la pente de la région linéaire comme sur l’exemple présenté Figure 

2-12. 

Dans certains cas, la rupture est atteinte, mais le test a le plus souvent été arrêté 

manuellement avant, par mesure de sécurité. Les épaisseurs manipulées sont faibles et ce 

type d’essais sans contrôle pourrait endommager l’appareil. De ce fait, les contraintes et 

déformations à rupture n’ont pas été comparées. 

 

Figure 2-11 Exemple des quatre différentes acquisitions pratiquées sur un échantillon d’agarose brut 

de coulée (AGR BC). En haut les balayages en temps et en bas en amplitude. 
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2.2.7. Mesures de conductivités électriques 

Les mesures de conductivité en courant continu ont été pratiquées sur plusieurs séries 

d’échantillons dans la continuité des travaux précédents [4]. 

Des échantillons des 4 compositions ont été mesurés, à l’état BC ou SSC. Nous avons 

également essayé de déterminer le rôle joué par le solvant dans la conductivité globale, en 

utilisant trois solvants de conductivité croissante : l’eau DI, le TE et le PBS. Les échantillons BC, 

déjà hydratés avec de l’eau DI, ont été placés dans 3 bains successifs de 24h pour remplacer 

l'eau DI par le TE ou le PBS. Les échantillons SSC sont mis à regonfler plus de 48h avant mesure. 

Les mesures sont réalisées dans une enceinte fermée en plexiglas, pour limiter 

l’évaporation du liquide. L’échantillon est placé dans un guide en plexiglas entre une plaque 

en inox et un disque en laiton recouvert d’or. Le contact est obtenu grâce à deux électrodes 

fixées dans le couvercle de l’enceinte et possédant un ressort. L’homogénéité de la pression 

de contact entre les échantillons est obtenue en contrôlant la hauteur entre le haut des 

échantillons et la sonde Figure 2-13. L’épaisseur des échantillons est mesurée et la hauteur 

totale est ajustée à l’aide de cales pour compenser l’écart d’épaisseur entre BC et SSC. La 

température ambiante est maintenue constante à 24°C pendant les mesures grâce à une 

enceinte HERAEUS HT7010. 

y = 147028x
R² = 0,9979
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Figure 2-12 Exemple de courbe de compression statique obtenue sur un échantillon d’agarose brut de 

coulée et détermination du module d’Young E, définie comme la pente du domaine linéaire aux 

faibles déformations. 
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Une tension continue est appliquée pendant 280s (4,5 min) grâce à un électromètre 

Keithley 2410 piloté par le programme LabView Lab Tracer 2. La réponse en courant est 

mesurée avec le même appareil. Les matériaux n’ont pas un comportement ohmique, nous 

avons obtenu une courbe de forme puissance inverse, correspondant à la polarisation 

progressive de tous les dipôles du système jusqu’à ce qu’ils atteignent leurs positions 

d’équilibre au bout de quelques minutes. C’est de cette zone que nous avons extrait le courant 

à l’équilibre, en moyennant les valeurs du plateau comme sur la Figure 2-14.  

 

 

 

Figure 2-13 Schéma du dispositif de mesure de conductivité en tension continue pour les échantillons 

BC en haut et SSC en bas. 

Figure 2-14 Évolution de la réponse en courant en fonction du temps, lorsque d’une tension de 0,75V 

est appliquée. 
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La conductivité du matériau nanocomposite a été calculée à partir de l’Équation 2-3, en 

normalisant par les dimensions de l’échantillon: 

𝜎 =
𝐼 ∗ 𝑒

𝑉 ∗ 𝜋 ∗ 𝑟2
 

Équation 2-3 Conductivité des matériaux nanocomposites σ (S/m), avec I le courant moyen sur le 

plateau (A), e l’épaisseur de l’échantillon, V la tension appliquée (V) et r le rayon de l’échantillon 

(5mm pour les échantillons BC et 4 mm pour les SSC). 

Des tensions de 0,05V, 0,1V, 0,25V, 0,5V, 0,75V et 1V ont été appliquées à la suite sur les 

échantillons en observant un temps de relaxation de 5min entre chaque mesure. Seuls les 

résultats obtenus à 0,75V seront présentés, les tensions plus faibles donnant des résultats 

trop bruités, car les courants mesurés sont trop faibles. Dans le cas des mesures à 1V, c’est un 

problème de corrosion par piqure qui a été observé sur la plaque en inox, avec les échantillons 

dont la phase liquide était du PBS. Notre hypothèse est qu'une potentielle dégradation du 

revêtement en or mettant à nu le laiton, combinée à la présence d’ions chlorure a permis un 

couplage galvanique avec l’acier inox à cette tension. Augmenter la tension d’avantage 

complexifierait le système encore plus en introduisant des phénomènes électrochimiques 

supplémentaires à un système comportant déjà trois phases différentes : l’agarose, les NTC et 

une phase aqueuse. 

Les mesures de conductivité ont été pratiquées sur des échantillons BC et SSC regonflés de 

toutes les compositions, avec trois solvants différents, dans le but d’observer l’influence de 

ces paramètres. Des échantillons AGR+NTC+CMC avec concentration de 10%m en NTC par 

rapport à la masse d’agarose ont également été mesurés. 

2.2.8. Analyses statistiques 

Les analyses statistiques présentées dans le chapitre 3 ont été menées grâce au logiciel R 

(R Core Team (2021). R: A language and environment for statistical computing. R Foundation 

for Statistical Computing, Vienna, Austria), assisté de la librairie Rcmdr. 

Dans le chapitre 3, l’impact des facteurs « composition » et « type de séchage » a été 

évalué par analyse de la variance à deux facteurs ANOVA 2F avec un intervalle de confiance 

de 95%. Les hypothèses de normalité et d’homoscédasticité des variances ont été 

systématiquement validées par le test de normalité de Shapiro-Wilk sur les résidus de 



 Chapitre 2 - Matériels et méthodes 

85 

l’ANOVA et du test de Bartlett sur les variances des résidus de l’ANOVA, groupés par facteur. 

Le test de Tukey a été utilisé pour affiner les comparaisons. Dans les cas où les données 

expérimentales ne satisfaisaient pas aux deux hypothèses de validation, le test non 

paramétrique de Kruskal-Wallis a été appliqué, suivi du test de Dunn. Ces tests donnent accès 

à une valeur « p » qui permet de donner une significativité statistique aux comparaisons de 

résultats. Plus elle sera faible par rapport à des valeurs seuil, plus le rejet de l’hypothèse nulle 

« les résultats sont équivalents » sera fort. Les données sont exprimées en moyenne ± l’écart-

type. Les moyennes des groupes sont représentées sur les graphiques, la signification des 

codes utilisés pour qualifier la valeur de p est explicitée dans leur légende.  

2.3. Délivrance transdermique assistée par électroporation - 

expérimentations ex vivo 

2.3.1. Provenance des explants 

Des explants de peau ont été obtenus moins d’une heure avant les tests sur différentes 

lignées de souris « hairless » (sans poils) en fonction des disponibilités : souris femelles nude 

Balb/c AnNRj-Foxn1nu (Janvier Labs, Le Genest-Saint-Isle, France) âgées de 10 à 12 semaines 

et pesant entre 20 et 24g ; souris femelles nude NMRI-nu (Janvier Labs, Le Genest-Saint-Isle, 

France) âgées de 8 à 16 semaines et pesant entre 25 et 30g ; souris femelles hairless SKH1 

(Charles River, Écully, France) âgées de 8 à 16 semaines et pesant entre 25 et 35g. La peau du 

dos est déposée sur une gaze humidifiée avec du PBS commercial (sans Ca2+, ni Mg2+, Eurobio, 

Les Ulis, France) dans une boite de pétri. Les peaux ont été découpées en plusieurs 

échantillons dans le sens tête-queue, et orientées toujours côté tête vers l’anode lors du 

traitement par électroporation. Un tapis chauffant réglé à 37°C est placé sous la boite de pétri 

pendant le traitement.  

2.3.2. Dispositifs expérimentaux 

Les plateformes ont été mises à regonfler 48h à 4°C avant utilisation, dans une solution de 

TE + marqueurs fluorescents. Le TE est utilisé au laboratoire pour l’électroporation car il est 

iso-osmotique (298 mOsmol/l), a un pH de 7,4, adapté à la conservation de cellules eucaryotes 

et sa conductivité est faible (1,5mS) afin de limiter l’échauffement par effet Joules associé aux 
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impulsions électriques. La solution en surface des plateformes a été épongée avec un papier 

absorbant avant de disposer les plateformes sur les peaux.  

Deux dispositifs d’électroporation ont été utilisés durant ces travaux, tous deux fabriqués 

au laboratoire. Le premier est constitué de deux électrodes sous forme de tiges en acier inox, 

connectées au générateur par un domino et maintenues en place par une potence Figure 2-15.  

 

Des disques en cuivre ont été placés entre les plateformes et les tiges en inox dans le but 

de répartir le champ électrique sur toute la surface des plateformes. La pression de contact 

entre les électrodes et les plateformes est assurée par le réglage de la hauteur des électrodes 

sur la potence et de la boite de pétri, grâce à un élévateur. Cette pression n’est par conséquent 

pas totalement homogène d’un test à un autre, et dépend directement de l’expérimentateur. 

La distance entre les plateformes nanocomposites est également réglée manuellement avec 

une règle pour laisser un écart de 0,5cm entre les bords de plateformes. Ce dispositif est tout 

à fait adapté pour tests préliminaires, mais il trouve ses limites lorsque l’on cherche à faire 

une comparaison plus fine des résultats, puisqu’il induit des biais de reproductibilité. De plus, 

la variabilité initiale du diamètre des plateformes nanocomposites pouvait être à l’origine de 

court-circuit entre la peau et le disque en cuivre, lorsque celui-ci dépassait des plateformes. 

Un deuxième dispositif a donc été développé dans le cadre du projet ANR Carbo²Derm pour 

pallier ces problèmes. Le but était de s’assurer de la répétabilité des expériences en fixant la 

taille des plateformes, la distance inter électrodes et la pression de contact. La fabrication de 

ce second dispositif a également permis d’accélérer la réalisation des expérimentations 

puisqu’il y avait moins de réglages à effectuer Figure 2-16. 

Figure 2-15 A gauche, schéma du 1er dispositif électroporation utilisé dans ces travaux pour la 

délivrance transdermique assistée par électroporation. À droite, photo en utilisation. 
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Un guide d’électrode a été fabriqué, sous la forme d’une croix en plexiglas percée de deux 

trous de 0,8cm de diamètre et écartés de 0,5cm bord à bord (Figure 2-16). Deux cylindres en 

acier inox de 0,8cm sont déposés sur les plateformes nanocomposites disposées dans les trous 

et le contact entre les cylindres et le générateur est assuré par une barrette recouverte de 

cuivre. Deux trous ont également été percés dans la croix pour accueillir les guides de cette 

dernière pièce. Le système est maintenu en place par un poids de 50g déposé sur la barrette. 

Un guide servant à immobiliser la boite de pétri, et un report de contact pour limiter les 

mouvements des câbles électriques ont été fixés sur une plaque en plexiglas rendant tout le 

dispositif très stable. Des points de contact, prévus pour effectuer des mesures de tension et 

de courant in situ, ont également été intégrés. 

2.3.3. Paramètres d’électroporation  

Les pulses ont été délivrés par un générateur ELECTRO cell B10 HVLV, (Betatech, Saint-

Orens-de-Gameville, France). Les paramètres des pulses utilisés dans ces travaux sont 

présentés Figure 2-17. Les paramètres majoritairement utilisés consistent en une série de 8 

vagues carrées unipolaires de 20ms avec une fréquence de 1Hz. Une tension de 300V est 

Figure 2-16 Photographies de l’ensemble du 2ème dispositif développé pour les expériences ex vivo de 

délivrance transdermique assistée par électroporation. À droite, zoom sur la boite de pétri, la croix et 

le contact électrique assuré par le poids. En bas, schéma de la disposition des plateformes et des 

contacts électriques. 
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appliquée aux bornes des électrodes des dispositifs par la décharge d’un condensateur 

constituant le générateur. Ces impulsions sont celles utilisées par l’équipe de Biophysique 

Cellulaire de l’IPBS pour le transfert d’ADN plasmique dans la peau, et nommées impulsions 

EGT pour leur application en ElectroGénoTherapie [261]. Les paramètres EGT-inv 

correspondent à des paramètres EGT dont la polarité des pulses a été alternée. 

 

2.3.4. Marqueurs fluorescents utilisés 

Les caractéristiques (masse molaire, concentration et charge globale à pH neutre) ainsi que 

la provenance des marqueurs utilisés sont rassemblées dans le Tableau 2-1. Un dextran de 

4kDa a servi de modèle dans cette étude pour mimer la taille d’une macromolécule comme 

l’insuline. Il est greffé avec des groupements isothiocyanates de fluorescéine (FITC) pour le 

rendre fluorescent, il est appelé FD4 par la suite. L’iodure de propidium (PI) est une molécule 

pouvant s’intercaler dans l’ADN, et dont le rendement quantique de fluorescence augmente 

d’un facteur 1000 lorsque c’est le cas. Le PI est connu comme marqueur de mort cellulaire, 

car la membrane plasmique d’une cellule morte est endommagée, ce qui lui permet 

d’atteindre l’ADN présente en son sein. Cependant, nous l’avons utilisé ici comme marqueur 

de perméabilisation des membranes. En nous inspirant des travaux de Leclerc et coll. [262], 

nous avons utilisé le Lucifer Yellow (LY) pour étudier l’état de la fonction barrière du SC et 

donc sa perméabilité. Cette molécule est aussi dix fois plus petite que le FD4. Étudier sa 

délivrance nous a permis d’observer l’effet de la taille des molécules hydrophiles. Deux dérivés 

du FD4 ont été utilisés pour observer l’impact de la charge de la molécule sur sa délivrance. 

Le premier est greffé avec des groupements carboxyméthyle (FD4-CM), lui conférant une 

Figure 2-17 Paramètres d’électroporation utilisés pendant ces travaux.  
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charge globalement négative, et le second avec des groupements diéthylaminoéthyle (FD4-

DEAE) pour lui donner une charge globalement positive. Les teneurs en carboxyméthyle ou en 

azote dans les deux dérivés sont similaires, 3-7% pour 2-5%, et supérieurs au taux de greffage 

de FITC, 0,001 à 0,008 mol FITC/mol glucose. Finalement, nous avons pu valider l’utilisation 

du FD4 comme modèle en le confrontant à de l’insuline marquée au FITC. Les concentrations 

présentées dans le Tableau 2-1 prennent en compte le taux de substitutions de FITC sur les 

molécules, pour travailler en concentration molaire de FITC égale. Tous les marqueurs 

proviennent de Sigma-Aldrich (St. Louis, MO, USA), et ont été dilués dans un tampon 

d’électroporation (TE).  

 

2.3.5. Mesures de température in situ  

Des mesures de température in situ ont été acquises grâce à un thermomètre optique 

NOMAD-Touch, Neoptix (Qualitrol, Quebec, Canada) équipée d’une fibre optique en téflon de 

la même compagnie. La sonde est placée entre la gaze et la peau, sous le centre de la 

plateforme, comme indiqué sur le schéma présenté Figure 2-18, et mesure une température 

toutes les secondes pendant un traitement de type EGT. L’évolution de la température en 

fonction du temps pendant le traitement d’électroporation a été mesurée sous chacune des 

électrodes. Nous en avons extrait l’écart de température généré par l’application des pulses 

sur une plage de 8s. 

 

 LY PI FD4 FD4-CM FD4-DEAE I-FITC 
Mw 444g/mol 668g/mol ~4kDa ~4kDa ~4kDa ~5,8kDa 

C 1mM 100µM 1mM 1mM 1mM 0,111mM 

Charge – + 
–

(Faiblement)  
– +  

Ref fournisseur L0259 P4170 FD4 68059 53557 I3661 

 

Tableau 2-1 Informations sur les marqueurs fluorescents utilisés pour les expériences ex vivo. 

Figure 2-18 Schéma des mesures de températures in situ. 
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2.3.6. Microscopie de fluorescence 

Les échantillons de peau ont été observés avec un macroscope en fluorescence droit 

MacroFluo équipé d’une source EL6000 (Leica Microsystems, Rueil-Malmaison, France) et 

d’une caméra Cool Snap HQ (Roper Scientific, Ottobrunn, Allemagne) et grâce au logiciel 

d’acquisition Metamorph (Molecular Devices, Sunnyvale, CA, USA). Un filtre Leica LR 

(excitation BP: 480/40nm, dich. 505LP, émission BP: 527/30nm) a été utilisé pour imager les 

signaux FITC et LY, et un filtre Leica 49,008 ET mCH/TR (excitation BP: 560/40nm, dich. 585LP, 

émission BP: 630/75nm) a été utilisé pour le PI, avec un temps d’exposition de 1s à chaque 

fois. Les images ont été traitées avec le logiciel ImageJ (National Institute of Health, Bethesda, 

MD, USA), pour homogénéiser le contraste et la luminosité. La quantification des signaux des 

différents marqueurs fluorescents a été corrigée grâce au ratio décrit dans l’Équation 2-4, 

entre l’intensité moyenne de la zone pulsée et celle de zones non pulsées de la même image 

(Figure 2-19). Le but de cette correction est de s’affranchir des biais induits par l’auto-

fluorescence de la peau, variable d’un individu à un autre. Tous les graphiques présentés dans 

le chapitre 4 représentent une intensité relative de fluorescence (IRF) de chaque marqueur. 

 

Nous avons comparé la quantification de l'absorption du FD4 à la cathode par des peaux 

traitées grâce aux deux dispositifs, et elles se sont révélées équivalentes (Figure 2-20). Par 

Équation 2-4 Calcul de l’intensité relative de 

fluorescence (IRF). 

𝐼𝑅𝐹 =
𝐼𝑃 − 𝐼𝑁

𝐼𝑁𝑃 − 𝐼𝑁
 

Avec : 

IP : l’intensité moyenne de la zone pulsée 

INP : l’intensité moyenne de la zone non 

pulsée 

IN : le noir caméra  

Figure 2-19 Exemple de macrographie obtenue par 

imagerie en fluorescence sur un échantillon de peau 

traitée par électroporation avec des plateformes 

nanocomposites chargées avec FD4 et PI. 

Représentation de zones dites pulsée et non pulsée. 
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conséquent, dans le chapitre 4, les résultats présentés seront groupés indépendamment du 

dispositif utilisé pour les obtenir. 

 

Nous n’avons pas pu répéter autant d’expériences avec le deuxième dispositif qu’avec le 

premier, il est donc difficile de juger de l’amélioration de la répétabilité. Cependant, nous 

avons pu apprécier pleinement la facilité de mise en œuvre offerte par le second dispositif. 

2.3.7. Observations histologiques 

Immédiatement après avoir été observés, les échantillons de peau ont été découpés grâce 

à un emporte-pièce de 8mm de diamètre et plongés dans 3ml de tampon de fixation 

periodate-lysine-paraformaldéhyde (PLP) pendant une nuit à 4°C. Le PLP a été rincé trois fois 

avec du PBS (sans Ca2+, ni Mg2+, Eurobio, Les Ulis, France), puis les prélèvements de peau ont 

été immergés 24h dans des bains successifs de sucrose à 15% puis 30% . Ils ont ensuite été 

coupés en trois et inclus dans de l’OCT (Optimal Cutting Temperature compound, Shandon 

Cryomatrix, Richard-Allan Scientific, Subsidiary of Thermo Fisher Scientific, Kalamazoo, MI, 

USA) pour la conservation à -80°C. Les blocs d’OCT contenant les échantillons ont été coupés 

en tranches de 10µm dans un cryostat à -20°C. Les tranches ont été recueillies sur des lames 

et l’OCT revenu à température ambiante a pu être rincé avec du PBS ne laissant sur la lame 

que la tranche de tissu. Les coupes ont été montées avec un milieu de montage contenant du 

DAPI dans le but de marquer les noyaux (Mounting Medium with DAPI— Aqueous, 

Fluoroshield, Abcam, Cambridge, UK). 

Figure 2-20 Comparaison de la délivrance FD4 assistée par EP en fonction du dispositif utilisé. 

Plateformes AGR+NTC+CMC SSC regonflées avec une solution TE+FD4. Quantification de l’IRF du FITC, 

les barres représentent la moyenne et l’écart-type. Analyse statistique : t test, ns = non significatif.     

n = 3-9.  
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Pour évaluer la profondeur de pénétration des différents marqueurs fluorescents, les 

coupes ont été observées avec un microscope de fluorescence AxioImager M2 équipé d’un 

objectif plan apochromat 40X/0.95 korr M27 et d’une caméra AxioCam 503 color (Zeiss, Jena, 

Allemagne). Un filtre Zeiss 96 HE BP (excitation BP: 370–410nm, émission BP: 430–470nm) a 

été utilisé pour le DAPI. Un filtre Zeiss 38 HE Green Fluorescent Prot. (Excitation BP: 450–490 

nm, émission BP: 500–550nm) a été utilisé pour le FITC et le LY, et un filtre Zeiss 20 HE 

Rhodamine (excitation BP: 540–552nm, émission BP: 575–640nm) a été utilisé pour le PI. Ce 

microscope est capable de reconstituer une image à partir d’une mosaïque d’images prises à 

fort grossissement. Cette méthode permet d’obtenir des images de zones très étendues avec 

une très bonne résolution. Il y a cependant un inconvénient, il réside dans la taille 

conséquente qu’occupe ce type d’acquisition, environ 3Go par image. Le logiciel ZEN 3.1 (Blue 

edition, ZEISS microscopy) nous a servi à traiter les micrographies d’histologies. 

Un marquage de la Claudin-1 par immunofluorescence sur des coupes histologiques nous 

a permis de vérifier l’identification des différentes couches de la peau de souris Figure 2-21.  

 

Claudin-1 est une protéine transmembranaire impliquée dans les jonctions serrées des 

cellules épithéliales en général. On peut la trouver dans la peau au niveau de l’épiderme, du 

stratum granulosum au stratum corneum [13]. Sur la Figure 2-21, on reconnait la couche 

basale à son organisation cellulaire très serrée et alignée, formant la limite entre le l’épiderme 

et le derme (ligne jaune). Le marquage de la claudin-1 ne commence qu’un peu au-dessus, au 

niveau des cellules appartenant au stratum granulosum. Le marquage rouge est aussi très 

Figure 2-21 Identification des couches de l’épiderme sur une coupe de 10µm de peau de souris avec 

un en immunofluorescence de la claudin-1 en rouge. Les noyaux marqués au DAPI sont en cyan sur 

l’image de droite. La ligne jaune représente la délimitation entre l’épiderme et le derme. 
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intense au bord de l’échantillon où il n’y a plus de noyau, c’est le stratum corneum (SC), 

composé de plusieurs couches de cornéocytes. 

La structure de la peau humaine et celle de la peau de souris que nous avons utilisée dans 

nos travaux est assez similaire. Hormis la présence de muscles peauciers localisés sous 

l’épiderme chez les rongeurs, la différence principale réside dans l’épaisseur de la peau. 

L’épaisseur de l’épiderme humain comme murin varie selon la région corporelle, mais il 

mesure en moyenne 100µm chez l’homme, pour seulement une quinzaine de micromètres 

chez la souris [11]. C’est donc un modèle adéquat pour nos études bien que plus facile à 

perméabiliser. 

2.3.8. Évaluation de la toxicité des NTC sur des lignées cellulaires de la peau  

Une étude de viabilité des cellules provenant de la peau lorsqu’elles ont été cultivées en 

présence de NTC biparois bruts et de CMC, a pu être menée dans le cadre du projet ANR 

Carbo²Derm. 

2.3.8.a. Culture cellulaire 

Les mélanocytes humains (MEL-ST) ont été obtenus auprès du Dr Christophe Lamaze 

(Institut Curie, France). Les fibroblastes humains normaux (F150617) ont été obtenus à partir 

d'une biopsie cutanée fournie par Icelltis (Toulouse, France). Les kératinocytes humains 

immortalisés (Hacat) ont été achetés auprès de l’American Type Culture Collection (ATCC, US). 

Les cellules ont été cultivées dans le milieu de culture DMEM (Gibco, Invitrogen, France) 

supplémenté avec 10% de sérum de veau fœtal inactivé par la chaleur (Gibco, Invitrogen, 

France) et 100µg/ml de pénicilline et 100µg/ml de streptomycine. Les cellules ont été cultivées 

à 37°C dans une atmosphère humidifiée contenant 5% de CO2. Les trois types de cellules ont 

été testés négatifs pour les mycoplasmes à l'aide du kit de détection des mycoplasmes 

MycoAlert (Lonza #LT07-318, USA). 

2.3.8.b. Évaluation de la viabilité cellulaire 

Pour les trois lignées, les cellules ont été ensemencées à 30 000cellules/cm² dans une 

plaque 96 puits (Nunc™ MicroWell™ 96-Well, Nunclon Delta-Treated, Flat-Bottom Microplate) 

dans 100µL de DMEM et incubées pendant 24h à 37°C, 5 % de CO2 pour permettre l'adhésion 

cellulaire. Elles ont ensuite été exposées à 100µL de suspension de NTC dans l’eau DI + CMC, 
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permettant d’atteindre différentes concentrations finales de NTC dans les puits : 0, 1, 5, 10, 

20 ou 50µg/ml (et toujours 50µg/ml de CMC). Les suspensions ayant été préparées plusieurs 

jours à l’avance, elles ont été placées 10min dans un bain à ultrasons avant utilisation. 

Deux méthodes ont été utilisées pour évaluer la viabilité. La première méthode consiste en 

un dosage de l’absorbance d’une espèce présente dans le surnageant après utilisation du test 

WST-1 (Kit Ab65475, Abcam). Ce test repose sur une réaction membranaire entre un sel de 

tétrazolium et d’un NADH (Nicotinamide Adenine Dinucleotide + Hydrogen) par 

l’intermédiaire du 1-méthoxy-5-méthylphénazinium méthyle sulfate, ou 1-méthoxy-PMS. La 

production de NADH est directement reliée à la production d’ATP (activité mitochondriale) et 

témoigne de la quantité de cellules présentes dans le milieu. Le formazan qui résulte de cette 

réaction peut être dosé dans le surnageant par absorbance. Le schéma présenté par la Figure 

2-22 reprend les différentes réactions en jeu.  

 

 

Figure 2-22 Schéma des réactions menant à la formation du WST-1 formazan, utilisé pour évaluer la 

viabilité cellulaire. 
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Après 24h d'exposition, les cellules ont été rincées avec du PBS (Ca2+, Mg2+), puis 100µL de 

DMEM contenant 10µL de WST-1 ont été ajouté dans chaque puits. La plaque a été placée 

pendant 4h à 37°C dans une atmosphère humidifiée contenant 5% de CO2. À l’issue, le 

surnageant contenu dans les puits a été transvasé dans une nouvelle plaque 96 puits, 

l'absorbance a ensuite été mesurée à 450nm puis 650nm en utilisant le lecteur de microplaque 

CLARIOstar Plus Spectrophotomètre (BMG-Labtech, Allemagne). Le bruit de fond 

correspondant à la moyenne des puits dépourvus de cellules a été soustrait à chaque autre 

valeur, puis le ratio DO450nm/DO650nm a été calculé. Les résultats obtenus des cellules 

traitées ont été normalisés par rapport à ceux des cellules non traitées (représentant une 

viabilité cellulaire de 100%). Nous avons choisi le test WST-1 plutôt qu’un test plus classique 

comme le MTT, pour deux raisons. Dans un premier temps, il a été montré que des NTC 

monoparois pouvaient interagir avec le réactif utilisé dans le test MTT et fausser le résultats 

[263]. Deuxièmement l’utilisation d’un dosage du surnageant comme c’est le cas pour le test 

WST-1 nous a permis de nous affranchir d’un biais relatif à l’exposition au NTC. Comme le 

montre la Figure 2-23 , les NTC même après rinçage ont adhéré au fond des puits, ce qui aurait 

faussé un dosage direct.  

 

La seconde méthode utilisée repose sur le dénombrement des cellules, après exposition au 

NTC, grâce à un marquage des noyaux à l’iodure de propidium (PI) après fixation du tapis 

cellulaire (tampon PLP). Après 24h d'exposition aux NTC, les cellules ont été rincées avec du 

Figure 2-23 Photographie d’une plaque de culture contenant des cellules exposées aux différentes 

concentrations de NTC 0, 1, 5, 10, 20 ou 50µg/ml (à gauche) et d’une nouvelle plaque contenant le 

surnageant prélevé après utilisation du test WST-1 sur ces cellules (à droite). Les zones noircies 

correspondent à une adhésion de NTC au fond des puits. 
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PBS, puis 100µL de DMEM contenant du PI à [100µM] (P4864, Sigma Aldrich) sont ajoutés 

dans chaque puits. La plaque entière est alors observée avec un microscope inversé Incucyte 

(Sartorius, Allemagne). Les images acquises dans le canal rouge (λex 567-607nm; λem 622-

704nm; 800ms; objectif 10X : 1,24µm/pixel) sont analysées en utilisant un masque de 

comptage afin de déterminer le nombre de noyaux. Les images obtenues en contraste de 

phase et en fluorescence ont été superposées. 

2.3.8.c. Contrôle de l’influence de la CMC sur la viabilité cellulaire 

Avant de discuter d’un éventuel effet cytotoxique des NTC sur les différentes lignées 

cellulaires étudiées, nous avons dans un premier temps vérifié celui de la CMC. Plusieurs 

solutions dans l’eau DI ont été préparées en cascade pour obtenir des concentrations finales 

de 10, 25, 50, 100, 500µg/ml, et filtrées à travers un tamis de 0,2µm. Les cellules ont ensuite 

été exposées à 100µL de ces solutions dans du DMEM pendant 24h et le test WST-1 a été 

utilisé pour évaluer la viabilité cellulaire. Les résultats sont présentés Figure 2-24. La viabilité 

cellulaire reste proche de 100% et l’analyse statistique a montré que les différences entre les 

points d’une même lignée ne sont pas significatives. Nous avons donc écarté un effet 

cytotoxique de la CMC sur les cellules étudiées. 
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Figure 2-24 Mesure de la viabilité des trois lignées cellulaires en fonction de la concentration en CMC 

à l’aide du test WST-1. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 1 triplicata. 
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2.3.9. Analyses statistiques  

Dans le chapitre IV, c’est le logiciel GraphPad Prism 5.04 (GraphPad Software, Inc., La Jolla, 

CA, USA) qui a été utilisé pour les analyses statistiques. Les données ont été analysées pas 

ANOVA à un facteur avec un intervalle de confiance de 95%, suivi du test des comparaisons 

multiples de Tukey, ou des comparaisons contre le contrôle de Dunnett. Le logiciel GraphPad 

procède automatiquement à la validation des hypothèses de l’ANOVA. 
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L’élaboration préliminaire des plateformes nanocomposites a fait l’objet de travaux 

antérieurs [3]. Ces travaux avaient notamment permis de sélectionner l’utilisation d’un moule 

plutôt qu’un emporte-pièce pour conditionner les dimensions des échantillons ainsi que de 

sélectionner un simple séchage sous air sur un support adapté. Plusieurs séries de mesures 

des propriétés électriques des hydrogels nanocomposites avaient été réalisées, et avaient 

montré la difficulté de déterminer le seuil de percolation des NTC dans le système triphasique 

eau/agarose/NTC, ainsi que le faible impact des NTC sur la conductivité [4]. Dans les travaux 

présentés ici, la méthode de préparation des nanocomposites ainsi que leurs mises en forme 

ont été utilisées à l’identique dans un premier temps pour des applications de délivrance de 

molécules ex vivo par électroporation. Des observations préliminaires de l’aspect des 

échantillons après coulage et après séchage ont conduit à des modifications du protocole de 

préparation. 

En effet, l'observation à l’œil nu de premiers échantillons nanocomposites synthétisés lors 

de ces travaux ont mis en évidence des agglomérats de NTC n’ayant pas été dispersés. Nous 

avons précisé ces observations grâce à un macroscope par transillumination, qui nous a permis 

d’observer la dispersion d’un échantillon AGR+NTC brut de coulée par transparence (Figure 

3-1). La texture de l’échantillon semble granuleuse, on peut distinguer de nombreux 

agglomérats noirs disséminés dans tout son volume, correspondant à des agglomérats de NTC 

mal dispersés. 

 

Le but premier de l’ajout des NTC dans l’hydrogel est de fournir un réseau percolant 

conducteur, pour améliorer la conduction électrique du nanocomposite et faciliter 

Figure 3-1 Observation macroscopique de la dispersion des NTC par transillumination au sein d’un 

échantillon AGR+NTC brut de coulée. 
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l’application du champ électrique pulsé. De ce fait, la distribution des NTC dans le matériau se 

doit d’être la plus homogène possible. De plus, l’effet de percolation des NTC au sein du 

polymère n’a pas pu être mis en évidence dans les travaux de caractérisations électriques 

antérieurs, avec ce protocole de préparation [4]. Dans le but de réduire la taille et le nombre 

d’agglomérats de NTC restants dans la suspension malgré les différentes étapes de dispersion, 

nous avons cherché à améliorer leur dispersion dans le composite. Plutôt que de 

fonctionnaliser les nanotubes, nous avons ajouté de la carboxyméthyle cellulose (CMC) un 

dispersant des NTC connu dans la littérature [206], et couramment employé dans l’équipe 

NNCED au CIRIMAT. La CMC est un polysaccharide dérivé de la cellulose, pouvant interagir de 

manière non covalente avec les NTC pour stabiliser leur dispersion dans l’eau. D’après les 

travaux de Riou et coll. sur des NTC monoparois, les chaines de cellulose de la CMC s’adsorbent 

sur les NTC par liaisons de type Van der Waals, et les groupements carboxylates, plus 

hydrophiles et chargés négativement, contribuent à une répulsion électrostatique entre les 

particules [264]. La CMC a été introduite ici en concentration massique égale à celle des NTC.  

D’autre part, dans le but de réaliser des plateformes de délivrance pouvant être utilisées 

avec différents principes actifs, nos nanocomposites sont séchés après coulage, et non 

préparés directement avec le principe actif (PA). La température nécessaire à la solubilisation 

de l’agarose (AGR) est de toute façon trop élevée pour envisager cette approche (90°C°), sans 

détériorer les molécules actives. Ce mode de préparation est issu de réflexions sur l’utilisation, 

et surtout la commercialisation des plateformes, beaucoup plus en aval du projet. D’un point 

de vue réglementaire, le fait de ne proposer qu’un support et non un objet contenant un PA, 

en fait un dispositif médical (DM) et non un médicament. La réglementation des DM est moins 

contraignante. Le PA peut être ajouté dans une plateforme déjà coulée, par imprégnation des 

plateformes sèches dans un milieu tamponné de concentration connue en PA. Le mode de 

séchage sous air (SSA) avait été choisi lors de précédents travaux [2, 3], car il permettait un 

meilleur regonflement et surtout une mise en œuvre plus simple, par rapport aux autres 

techniques testées, à savoir la lyophilisation et le séchage par CO2 supercritique. En effet, la 

déformation engendrée s’est avérée être un paramètre critique pour les expérimentations ex 

vivo. Les plateformes ayant des géométries et des tailles inhomogènes, ceci ajoutait un biais 

supplémentaire à des expériences qui comportent déjà une grande variabilité biologique.  
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Pour pallier ce problème, nous avons séché les plateformes dans les mêmes conditions de 

température, mais en leur appliquant une charge d’environ 0,7g par échantillon, sous la forme 

d’une seconde plaque inox de 12,5cm x 2,5cm et 8,5g, afin de contraindre leurs déformations 

durant le séchage. Nous avons appelé ce type de séchage « séchage sous charge » (SSC). 

En parallèle, la question de la conservation des plateformes brutes de coulée (BC) pour des 

utilisations ultérieures s’est aussi posée durant ces travaux. La préparation et la manipulation 

des plateformes ne se faisant pas en milieu stérile, des contaminations biologiques ont été 

observées sur les échantillons d’AGR et AGR + CMC au bout de plusieurs mois de stockage 

dans l’eau DI à 4°C. Cette contamination existe probablement aussi sur les échantillons 

contenant des NTC, mais elle n’est pas aussi visible puisque ces échantillons sont noirs.  

Nous avons essayé de stocker ces échantillons à -20°C pour tenter de ralentir ou même 

d’éviter cette contamination. Or, lors de la décongélation, l’aspect des plateformes était 

beaucoup plus spongieux. Ces échantillons congelés puis séchés sous air (notés CSA) ont des 

dimensions qui semblaient beaucoup mieux conservées que lors d’un séchage sous air 

classique. Ces observations nous ont poussés à également mesurer et comparer les 

changements de propriétés engendrés par cette étape de congélation, notamment en termes 

de conservation des dimensions et de capacité de stockage. 

Le but des travaux présentés dans ce chapitre est de fournir des caractérisations plus 

poussées du matériau nanocomposite AGR + NTC, et ainsi déterminer les directions 

d’améliorations qui doivent être prises. Dans un premier temps, la caractérisation de la 

morphologie des nanocomposites a été approfondie. La caractérisation des propriétés 

correspondant à la fonction réservoir des plateformes a été ensuite abordée au travers des 

mesures des capacités de stockage et des cinétiques de restitution d’un PA. Des essais 

mécaniques ont été réalisés pour évaluer la résistance des plateformes. Enfin, dans la 

continuité des travaux précédents, nous nous sommes intéressés à leurs propriétés de 

conduction électrique, correspondant à leur fonction d’électrode, notamment en augmentant 

la proportion de NTC. Au travers des différentes caractérisations présentées, la pertinence des 

modifications de protocole apportées sera discutée, en prêtant une attention particulière à 

l’influence des NTC. 
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3.1. Caractérisations de la morphologie des nanocomposites. 

3.1.1. Dispersion des suspensions de NTC – effet de la CMC  

Dans un premier temps, nous avons répété les observations présentées en Figure 3-1 sur 

un échantillon brut de coulée contenant la même quantité de NTC et de la CMC, et nous avons 

comparé les résultats. Les clichés Figure 3-2 AGR+NTC a et b correspondent au même 

échantillon que celui de la Figure 3-1, seul le contraste a été modifié entre les deux. L’ajout de 

la CMC a rendu l’échantillon beaucoup plus transparent à la lumière, comme le montre le 

cliché Figure 3-2 AGR+NTC+CMC a. L’augmentation du contraste a montré que la CMC avait 

permis d’éliminer une grande partie des agglomérats de NTC, même si un certain nombre 

persiste (Figure 3-2 AGR+NTC+CMC b). Nous avons ensuite essayé d’évaluer cet effet plus en 

détail. 

 

Figure 3-2 Observations macroscopiques des plateformes nanocomposites AGR+NTC et 

AGR+NTC+CMC par transillumination. Les séries a) et b) représentent les mêmes échantillons à la 

différence que le contraste est adapté à AGR+NTC dans la série a) et à AGR+NTC+CMC dans la série 

b). 
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3.1.1.a. Mesures de turbidité  

La stabilité de la suspension de NTC avant mélange avec l’agarose a été étudiée par la 

mesure de la turbidité. Cependant, les suspensions utilisées pour les composites étaient trop 

concentrées pour observer directement l’effet de stabilisation de la CMC. Sur la Figure 3-3, les 

courbes jaune et verte à 250mg/l sont superposées à zéro, signifiant qu’il n’y a aucune 

transmission, quelle que soit la suspension. Nous avons répété l’opération avec des 

suspensions diluées d’un facteur 25. La courbe rouge représente l’évolution de la transmission 

au sein d’une suspension de NTC à 10mg/l. Celle-ci augmente linéairement jusqu’à 35% 

pendant la première heure puis continue d’augmenter plus lentement pour atteindre les 60% 

de lumière transmise au bout de 24h. Cette évolution est associée à la 

floculation/sédimentation progressive des NTC au fond du flacon, ce qui permet à plus de 

lumière de traverser l’échantillon. Dans le cas de la suspension à 10mg/L avec CMC, la 

transmission se stabilise en une ou deux heures à une valeur beaucoup plus faible (20%), puis 

évolue très peu par la suite (25% à 24h). Les NTC sont mieux dispersés avec la CMC et ils le 

restent au moins 24h, sachant que les suspensions sont utilisées au maximum une heure après 

préparation, et restent peu de temps sans agitation. 

 

Les suspensions de NTC utilisés pour la synthèse des plateformes sont trop concentrées pour 

pratiquer des mesures de turbidité, mais des mesures sur des suspensions diluées ont permis 

de mettre en avant l’effet stabilisant des NTC attendus de la CMC. 

Figure 3-3 Évolution de la turbidité de suspensions NTC dans l’eau DI en fonction du temps, avec ou 

sans CMC, à 10mg/l et 250mg/l.  
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3.1.1.b. Observations au MET des suspensions 

Il est rapporté dans la littérature et notamment dans les travaux de Bourdiol et coll. [206] 

que la CMC a tendance à former une gaine autour des faisceaux de NTC, Figure 3-4 B.2. 

 

Les observations au MET que nous avons pu réaliser sur des suspensions de NTC avec et 

sans CMC n’ont cependant pas permis d’observer ces gaines, malgré une concentration initiale 

en NTC et CMC supérieure dans nos travaux (Figure 3-5). Cependant, on remarque de plus 

nombreux et plus fins faisceaux de NTC lorsque la CMC est présente, témoignant de son action 

dispersante. On peut également observer sur ces micrographies des amas de carbone 

désorganisés, pointés par des flèches noires. Au sein de ces objets, on remarque des points au 

contraste plus sombre. Ils correspondent à des nanoparticules de catalyseur ayant été 

encapsulées dans des coques de carbone lors de la synthèse des NTC par CCVD [265]. Ces 

coques en carbone protègent les nanoparticules de catalyseur métallique de la dissolution par 

ajout d’acide chlorhydrique lors de l’étape d’extraction des NTC, après la synthèse. C’est 

pourquoi on en retrouve dans la suspension de NTC lors de la synthèse des nanocomposites. 

Les agglomérats de carbone désorganisé semblent pouvoir être comparés à du graphène 

froissé [266, 267]. L’impact de ces constituants sur les propriétés du matériau, et notamment 

ses propriétés électriques, est considéré comme négligeable et n’a pas été étudié dans ces 

travaux. Cependant, il pourrait être intéressant de comparer les propriétés de conduction 

électrique des nanocomposites que nous utilisons ici, avec celles de nanocomposites préparés 

Figure 3-4 Comparaison de micrographies MET de NTC multiparois (MWCNT) bruts (dispersion 

mécanique) (A), et de MWCNT stabilisés par la CMC (dispersion mécanique et fonctionnalisation non 

covalente) (B), à fort grossissement (2). Les flèches noires indiquent la présence de nanoparticules 

catalytiques, alors que les flèches blanches indiquent la présence de l’agent dispersant (CMC) 

enveloppant les MWCNT. Adapté de Bourdiol et coll. [206]. 



 Chapitre 3 - Caractérisations des plateformes nanocomposites 

107 

à base de suspensions de NTC purifiés de ce carbone désorganisé et de ces nanoparticules de 

catalyseur. 

 

Les observations au MET nous ont permis de prendre conscience de la réelle composition de 

nos échantillons de NTC (NTC + carbone désorganisé) et de vérifier visuellement l’effet de la 

CMC. Par la suite, dans le souci de montrer un éventuel effet de cette modification de la 

composition, les plateformes nanocomposites avec et sans NTC et avec et sans CMC ont été 

caractérisées et comparées.  

3.1.2. Caractérisations de la microstructure des nanocomposites 

3.1.2.a. Observations des microstructures au Cryo-MEB 

La difficulté principale que nous avons rencontrée ici a été de pouvoir caractériser la 

microstructure à l’état hydraté. En effet, les principaux outils d’observation et de 

caractérisation de la porosité font appel à un vide poussé et la présence d’eau n’est pas 

adaptée pour les appareils de mesure. La méthode d’observation cryo-MEB nous a permis 

d’observer la structure de nos matériaux en conditions d’utilisation. Grâce à une cryofixation 

haute pression, la structure est gelée très rapidement, évitant ainsi la formation de glace 

cristallisée, pouvant texturer l’échantillon. Les observations se font dans une chambre à basse 

Figure 3-5 Observations MET de suspension de NTC avec et sans CMC. Les flèches noires pointent 

des agglomérats de carbone dit « désorganisé ». 
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température, après avoir sublimé et métallisé la surface de l’échantillon. Un échantillon de 

chaque composition, agarose (AGR), AGR + CMC, AGR + NTC et AGR + NTC + CMC, ayant subi 

un séchage sous charge (SSC) a été observé (Figure 3-6). Les micrographies ont montré que la 

microstructure des échantillons se présentait comme un maillage d’agarose formant des 

pores interconnectés. Ces micrographies sont comparables à ce que l’on peut trouver dans la 

littérature [249, 268].  

 

On remarque que ce maillage semble « plein » en surface sur l’échantillon AGR+NTC. Un 

exemple est pointé par une flèche rouge sur la Figure 3-6 AGR+NTC. Cette apparence est 

probablement liée à la métallisation ou à la préparation de l’échantillon, puisque la 

microstructure à l’intérieur d’une faille, pointée par la flèche jaune, est similaire à ce qu’on 

observe sur les autres échantillons. Il est très difficile de différencier l’agarose des NTC 

dispersés et encore moins de la CMC. En effet, à la fois l’agarose et les NTC se présentent sous 

formes de structures filamentaires. Cependant, dans le cas des échantillons contenant 

Figure 3-6 Observations Cryo-MEB de la microstructure d’échantillons nanocomposite des quatre 

compositions différentes, ayant été séchés sous charge (SSC) avant regonflement 48h dans l’eau DI. 
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uniquement de l’agarose et des NTC, il est possible d’observer des assemblages de NTC, 

marqués par des flèches rouges, émergeant de la surface, comme arrachés lors de la 

préparation de l’échantillon (Figure 3-7, à gauche). Ils apparaissent avec un fort contraste, car 

meilleurs conducteurs électroniques que les polysaccharides comme l'agarose, et sont 

rassemblés en faisceaux, organisation typique des NTC, comme en témoignent les 

observations MET (Figure 3-5). Lorsque la CMC est ajoutée dans la composition, ces objets 

sont beaucoup plus rares et plus petits. Il est tout de même possible d’observer ces faisceaux 

de NTC au niveau des fractures (Figure 3-7, partie droite). 

 

L’influence des trois types de séchage, séchage sous air (SSA), séchage sous charge (SSC) et 

congélation puis séchage sous air (CSA) a aussi été évaluée grâce à des échantillons de 

composition AGR+NTC+CMC en comparant ces échantillons après regonflement à brut de 

coulée (BC), n’ayant pas été séché et regonflé comme les autres (Figure 3-8). La microstructure 

est globalement similaire pour tous les échantillons. Le maillage décrit par les chaines 

d’agarose semble cependant plus resserré lorsque l’échantillon a subi un séchage. La structure 

des échantillons SSC semble encore plus resserrée, comparée à l’échantillon SSA. Il pourrait 

être intéressant de quantifier la taille moyenne des chaines de polymères entre deux nœuds 

pour comparer les réseaux. Cette analyse nécessiterait plus d’images par échantillon et 

surtout plusieurs échantillons par groupe. Il faudrait également améliorer la résolution des 

Figure 3-7 Observations Cryo-MEB de la microstructure d’échantillons de composition AGR+NTC à 

gauche et AGR+NTC+CMC à droite, séchés sous charge (SSC) avant regonflement 48h dans l’eau DI. 

Mise en évidence de l’effet dispersant de la CMC. 
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images lorsqu’il n’y a pas de NTC, et peut-être travailler sur des coupes fines, plutôt que sur 

des massifs, pour s’affranchir d’une partie de la profondeur. 

 

Des observations à plus faible grossissement ont mis en évidence des cavités de quelques 

microns dans la structure des échantillons CSA, pointées par les flèches rouges (Figure 3-8 en 

bas à droite). Dans ses travaux de thèse, J.F. Guillet impute ce type de texturation à des bulles 

encore présentes dans la solution avant l’étape de coulage [2]. Il pourrait effectivement s’agir 

d’un biais de manipulation que l’on pourrait vérifier en imageant un autre échantillon du 

même type provenant d’un autre lot de préparation. L’autre hypothèse serait celle de la 

formation de glace cristallisée dans l’échantillon pendant l’étape de congélation. Cependant, 

outre l’aspect amorphe/cristallisé, la taille et la régularité de la texturation sont très 

différentes de ce que rapporte J.F. Guillet, ou de ce que l’on trouve dans la littérature pour 

des échantillons lyophilisés contenant de l’agarose [269, 270]. Pour identifier la source de ces 

cavités, il pourrait également être intéressant de visualiser l’effet de la vitesse de congélation 

sur la texturation, en comparant des échantillons bruts de coulée congelés à -20°C à des 

échantillons bruts de coulée trempés dans l’azote liquide.  

Figure 3-8 Observations Cryo-MEB de la microstructure d’un échantillon de nanocomposite 

AGR+NTC+CMC brut de coulée, et d’échantillons de même composition ayant subi un des trois types 

de séchage avant regonflement 48h dans l’eau DI. 
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Enfin, le cliché Figure 3-9 montre la tranche d’un échantillon de plateforme nanocomposite 

sec, cryofracturé dans l’azote liquide avant d’être métallisé et observé par microscopie 

électronique à balayage classique.  

 

On distingue par la rugosité de la surface le maillage caractéristique des gels d’agarose, 

mais rien de comparable aux clichés précédents, les pores semblent bouchés. L’agarose est 

un hydrogel physique dont le maillage qu’on observe au cryo-MEB se forme en présence d’eau 

lors du refroidissement. Pendant le séchage, le recul de l’interface air/eau à l’intérieur de 

l’échantillon génère l’effondrement des chaines polymérique entre elles, rendant le xérogel 

final plus dense. Ce type de comportement des gels séché à l’air a déjà été observé dans la 

littérature, notamment par J.F. Guillet dans ses travaux de thèse, et par Conzatti et coll. sur 

des gels à base d’alginate et de chitosan [271]. Sur cette micrographie, on ne voit plus que la 

rugosité des mailles entassées les unes sur les autres. Ces observations confirment la nécessité 

de caractériser les échantillons dans leur état hydraté.  

3.1.2.b. Evaluation de la porosité par la méthode d’Archimède  

La porosité a pu être estimée grâce à méthode d’Archimède. Les échantillons sont pesés 

secs, pour identifier la masse de matrice nanocomposite, puis regonflés dans l’eau DI pour 

identifier la masse d’eau réabsorbée, et donc le volume d’eau qui est considéré comme 

équivalent au volume de porosité. La dernière étape consiste en la détermination du volume 

d’eau déplacé lorsqu’on y immerge l’échantillon regonflé, nous donnant accès au volume total 

Figure 3-9 Observation MEB de la tranche d’un échantillon AGR+NTC+CMC sec. Des faisceaux de NTC 

peuvent être observés (flèches rouges). 
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de celui-ci. Les résultats sont donnés en pourcentage de porosité par rapport au volume total, 

en fonction de la composition et du type de séchage utilisé Figure 3-10. 

 

Les mesures présentées ici ont montré que la porosité diminue après un cycle de séchage/ 

regonflement, et ce indépendamment de la composition d’après les analyses statistiques. Le 

type de séchage utilisé a lui plus d’impact sur la porosité : les échantillons SSA ou SSC 

recouvrent une porosité d’environ 91% après regonflement, là où les échantillons CSA sont à 

94% ( CSA vs SSA : p<0.001; CSA vs SSC : p<0.001). 

La quantité d’eau présente lors de la synthèse représente 97,6% du volume total. De ce 

fait, si nous considérons ce volume comme équivalent à celui de la porosité initiale, il est 

possible d’en déduire que les échantillons regonflés sont plus denses que les échantillons 

bruts de coulée, mais que la congélation limite cette densification. Le rapprochement des 

chaines polymères lors de l’affaissement de la structure pendant le séchage doit être à 

l’origine de nouvelles interactions entre ces chaines, dont certaines sont irréversibles, limitant 

le regonflement. Ce résultat est cohérent avec l’observation faite sur la microstructure des 

nanocomposites regonflés, où le maillage semble plus resserré.  

Les observations au cryo-MEB nous ont permis de visualiser la microstructure de nos 

nanocomposites, mais n’ont pas permis de mettre en avant de différence structurale majeure 

induite par le séchage ou la composition. Nous avons cependant pu vérifier au niveau 

microscopique l’effet dispersant de la CMC. Les mesures de porosité ont montré une 

Figure 3-10 Porosités moyennes des plateformes nanocomposites regonflées par composition et type 

de séchage. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis avec post test de Dunn. Seules les différences entre 

les moyennes CSA vs SSA et CSA vs SSC sont significatives avec p<0.001. Les barres d’erreur 

représentent les écarts-types. n = 7. 
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densification globale des plateformes après un cycle de séchage/regonflement, limitée par 

l’étape de congélation. 

Il manquerait une mesure de la distribution de tailles de pores pour compléter ces 

caractérisations de la microstructure. Dans la littérature, une taille moyenne de pore d’environ 

80nm avait pu être déterminée pour des hydrogels d’agarose à 2,5%m, par résonnance 

magnétique nucléaire [272] et par absorbance [273] ce qui semble correspondre à ce que l’on 

observe sur les clichés cryo-MEB. Des mesures par AFM (Atomic Force Microscopie) avaient 

déterminer une taille de pore plutôt centré autour de 400nm pour des hydrogels à 2%m et 

fonction de la concentration [274]. Cependant, ces méthodes nous ont semblé difficiles à 

utiliser en présence de NTC. Dans le but de facilement mesurer la taille de pores et comparer 

nos échantillons, nous avions envisagé plusieurs alternatives, mais elles n’ont pas donné de 

résultat concluant. Parmi elles, des mesures d’inclusion au mercure ont été explorées, mais vite 

rejetées puisqu’elles reflètent la distribution de tailles de pores des plateformes 

nanocomposites à l’état sec uniquement. Des observations par tomographie aux rayons X avec 

un agent de contraste n’ont malheureusement pas eu la résolution nécessaire pour observer 

les pores. Nous avions également réalisé des essais pour tenter de mesurer les pressions de 

percée (collaboration IMFT, Toulouse) et ainsi avoir accès à certaines tailles de pores, mais 

sans succès également. Finalement, à part se tourner vers les premières méthodes citées, une 

quantification de la taille des pores par traitement d’image à partir de plus nombreux clichés 

cryo-MEB est ressortie comme étant la solution la plus simple et nous souhaiterions 

l’approfondir. 

3.1.3. Évolution des dimensions des plateformes nanocomposites après un 

cycle séchage/regonflement 

 Le but de cette étude est de déterminer si l’application d’une contrainte ou l’étape de 

congélation permettaient de réduire le retrait et la déformation des plateformes lors du 

séchage. Les déformations observées sur les premiers échantillons préparés, séchés sous air 

(SSA), se répercutent sur le regonflement, ce qui les rend inhomogènes et difficiles à utiliser 

pour les applications ex vivo. 

Nous avons quantifié les variations des dimensions des plateformes, lors des différentes 

étapes de préparation et en fonction du traitement de séchage appliqué. L’évolution de la 
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masse, de l’épaisseur et du diamètre des plateformes est suivie sur un cycle 

coulage/séchage/regonflement pour n=7 échantillons, pour les trois modes de séchages : 

séchage sous air (SSA), séchage sous charge (SSC) et congélation puis séchage sous air (CSA); 

ainsi que pour les 4 compositions : agarose (AGR), AGR + CMC, AGR + NTC et AGR + NTC + 

CMC. La masse des échantillons a été déterminée à chaque étape, leur épaisseur et leur 

diamètre seulement après les étapes de coulage et regonflement, la déformation étant trop 

importante pour donner une mesure fiable sur les échantillons secs.  

3.1.3.a. Homogénéité des échantillons bruts de coulée 

La première étape a été de montrer l’homogénéité des dimensions des échantillons de 

départ. Tous provenaient de lots différents en fonction de leur composition et du mode de 

séchage utilisé par la suite. Le diamètre des échantillons frais (bruts de coulée BC) étant 

conditionné par le moule, nous l'avons considéré homogène. L’épaisseur est une dimension 

que nous avons essayé de contrôler pendant la coulée pour la centrer sur 2mm. Nous avons 

vérifié l’homogénéité de l’épaisseur en comparant les épaisseurs moyennes dans chaque 

groupe avant séchage. Nous avons choisi de tolérer un écart entre les moyennes de 5%. Le 

graphique présenté Figure 3-11 montre que cet écart est respecté pour tous les groupes. 

 

La masse des échantillons frais étant une variable non contrôlée ne dépendant que de la 

composition, nous avons vérifié son homogénéité par analyse statistique ANOVA à un facteur 

sur R (Figure 3-12). Cependant, aucune variation de masse n’est attendue, puisque les 

quantités de NTC et CMC introduites dans le mélange correspondent à 1% de la masse 

d’agarose. L’analyse a confirmé que la composition n’avait pas d’influence sur la masse des 
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Figure 3-11 Épaisseurs moyennes des échantillons bruts de coulée (BC) groupés par composition et 

futur type de séchage. Les lignes en pointillés représentent la limite des 5%. Les barres d’erreurs 
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échantillons frais, aucune différence entre les masses n’est significative. La masse de nos 

échantillons BC, de diamètre contraint à 10mm et d’épaisseur contrôlée à 2,0mm ± 5% est 

d’environ sur 150mg.  

 

3.1.3.b. Influence de la composition et du type de séchage sur le séchage  

Les échantillons de chaque composition sont ensuite séparés en trois groupes de sept, pour 

être séchés sous air (SSA), sous charge (SSC) ou subir une congélation lente avant d’être séchés 

sous air (CSA). On étudie l’influence du type de séchage sur la masse sèche, les résultats de 

ces mesures sont rassemblés Figure 3-13.  
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Figure 3-12 Masses moyennes des échantillons bruts de coulée (BC), groupés par composition. 

Analyse statistique : ANOVA 1 facteur, post test de Tukey. Aucune différence n’est significative. Les 

barres d’erreurs représentent les écarts-types. n = 7. 

Figure 3-13 Masses moyennes des échantillons secs en fonction a) du type de séchage utilisé 

quelle que soit leur composition, b) de leur composition quel que soit le mode de séchage. Analyse 

statistique : ANOVA 2 facteurs avec post test de Tukey. Pour b) comparaison à AGR, puis entre les 

groupes. Codes : * = p < 0.05 ; ** = p < 0.01 ; *** = p < 0.001. Les différences non représentées 

sont non significatives. Les barres d’erreurs représentent les écarts-types. n = 7. 
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Les échantillons secs ont une masse comprise entre 3,9 et 4,8mg. Par le calcul, on obtient 

que la masse théorique d’agarose initialement à 25g/l restant dans un échantillon de 10mm 

de diamètre et 2mm d’épaisseur complètement sec est de 3,9mg. Toujours par le calcul, 

l’écart de masse engendrée par l’ajout de CMC, de NTC ou des deux ne fait varier la masse 

théorique que de 4 à 8 centièmes de milligramme, ce qui est négligeable et est bien en dessous 

de la précision de la balance. Les écarts de masse observés en Figure 3-13 ne sont donc pas 

directement issus de la masse apportée par le second constituant. Ils pourraient cependant 

être expliqués par l’eau liée, piégée dans les cavités des doubles hélices d’agarose, qui 

participe à la cohésion des chaines par liaison hydrogène [252].  

Une analyse thermogravimétrique (ATG) sur un échantillon AGR SSA a permis de vérifier 

cette hypothèse d’eau liée. Sur le graphe présenté en Figure 3-14, la première perte de masse 

de 20 à 100°C représente une perte d’environ 6%, liée à l’évaporation de l’eau restante dans 

l’échantillon, même après 48h de séchage à 30°C. La seconde, à partir de 220°C, correspond à 

la décomposition de l’agarose [275]. Il est cohérent qu’un séchage lent à 30°C ne soit pas 

suffisant pour éliminer ces dernières molécules d’eau participant à la structure. De plus, une 

analyse thermogravimétrique de la poudre d’agarose utilisée pour la préparation de nos 

échantillons renseignerait sur la quantité d’eau intrinsèquement présente dans l’agarose. 

 

L’analyse statistique des résultats Figure 3-13a a montré des différences significatives entre 

les séchages. Les échantillons issus d’un séchage sous air (SSA) ont une masse finale 
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supérieure aux échantillons issus des deux autres types de préparation, séchage sous charge 

(SSC) et congélation puis séchage sous air (CSA). Le retrait observé sur les pastilles SSA est 

peut-être à l’origine de cet écart de masse. On pourrait supposer qu’en plus de l’eau liée, l’eau 

dans les pores a moins la possibilité de s’échapper : si les surfaces externes s’affaissent 

pendant le séchage, ce qui piégerait l’eau du cœur de l’échantillon. Les interfaces 

échantillon/air initiales sont moins nombreuses pendant le SSC, mais sa masse finale est 

légèrement plus faible. Cette observation pourrait être liée à la pression de la plaque 

contraignant les pores à se vider. Une autre explication pourrait être un effet sur la vitesse de 

séchage puisque le SSA est plus rapide que le SSC.  

Les analyses menées sur la Figure 3-13b ont montré un net impact de la composition sur le 

séchage. La présence d’un second constituant (NTC ou CMC) limite le séchage, mais les 

mélanges des deux ont un effet intermédiaire. La CMC est comme l’agarose capable de former 

des liaisons hydrogène grâce à ses groupements carboxyméthyle. Il est probable qu’elle 

participe également à la rétention d’eau liée dans les plateformes pendant le séchage. Les NTC 

peuvent eux être responsables d’une rigidification de la structure, ce qui va à l’encontre de la 

tendance observée sur la Figure 3-3b selon nous : une rigidification de la structure permettrait 

un meilleur séchage en prévenant l’affaissement des pores. Cette hypothèse a été explorée 

dans la partie traitant des mesures mécaniques. La rétention d’eau dans la structure liée à la 

présence de NTC est pour le moment inexpliquée. Cependant, la diminution de la masse des 

échantillons secs lorsqu’ils contiennent à la fois des NTC et de la CMC (Figure 3-13b) pourrait 

être expliquée par l’adsorption de la CMC sur les NTC, la rendant peut-être moins disponible 

pour la formation de liaisons hydrogène avec l’eau. 

Le SSA indépendamment de la composition, et l’ajout d’un composant (CMC ou NTC) quel 

que soit le mode de séchage, augmentent la masse des composites, différence de masse que 

nous pensons équivalente à une quantité d’eau liée ou piégée dans les échantillons. Une 

analyse ATG plus approfondie sur les différents échantillons de composition et type de séchage 

différents ainsi qu’une analyse DSC (differential scanning calorimetry) pour quantifier l’eau liée 

dans les échantillons secs pourrait permettre de mieux comprendre ces résultats. Elles feront 

l’objet de futurs travaux. Enfin, on notera que malgré les résultats de l’analyse statistique, les 

écarts de masse sont très faibles et proches de la limite d’incertitude de la balance utilisée pour 

les mesures. 
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3.1.3.c. Influence du type de séchage et de la composition sur les dimensions sur le 

regonflement 

Dans ses travaux, J.F. Guillet avait évalué que la masse des échantillons atteignait un 

plateau après 24h. Ici, nous avons observé qu’elle pouvait mettre plus de temps à se stabiliser 

lors du regonflement, en fonction du type de séchage préalablement effectué. Ainsi, la masse, 

l’épaisseur et le diamètre des échantillons ont été mesurés après 10 jours de regonflement 

dans de l’eau DI pour être certains d’avoir atteint le plateau lors de la cinétique de 

regonflement. Les moyennes des dimensions mesurées par type de séchage et groupe de 

composition sont rassemblées dans Figure 3-15.  

Dans un premier temps concernant les masses des échantillons regonflés : les échantillons 

CSA ont une masse environ 20% plus grande que les échantillons SSA, alors que les 

échantillons SSC réabsorbent eux légèrement moins d’eau (Figure 3-15a). Sachant que les 

échantillons CSA et SSC avaient des masses sèches identiques, et plus faibles que les 

échantillons SSA (Figure 3-13a), le traitement CSA semble être d’intérêt pour le regonflement. 

Comme pour les masses sèches, la composition exerce une grande influence sur la masse des 

échantillons regonflés et induit les mêmes tendances (Figure 3-15b). Les deux compositions 

contenant des NTC réabsorbent plus d’eau que les échantillons AGR seul, mais c‘est avec la 

composition AGR+CMC que nous avons obtenu le meilleur regonflement. 

L’évolution de l’épaisseur des échantillons regonflés en fonction des deux facteurs est très 

similaire à celle des masses sèches des échantillons. Les échantillons SSA sont environ 30% 

plus épais que les autres échantillons (Figure 3-15c). Au niveau de la composition, seuls les 

échantillons AGR+CMC se démarquent des autres (Figure 3-15d). 

Le SSC a permis d’obtenir un meilleur maintien du diamètre initial, ce qui est un objectif 

important du projet (Figure 3-15e). Cependant, ce sont les échantillons CSA qu’on retiendra 

sur ce plan puisqu’ils sont très proches du diamètre initial, 9,5mm pour 10mm au départ, et 

que la composition n’a pas d’influence sur cette valeur (Figure 3-15f). Enfin, on notera que la 

conservation du diamètre impacte plus la masse après regonflement qu’un regain d’épaisseur. 

En effet, on peut classer la masse moyenne des échantillons en suivant l’ordre CSA> SSA> SSC, 

alors que les échantillons CSA ont les épaisseurs les plus faibles. 
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 Du point de vue du type de séchage utilisé, on déduit de ces analyses que l’utilisation d’une 

charge pour contraindre le retrait de l’échantillon pendant le séchage (SSC) limite par la suite 

le regonflement. Cependant, l’objectif d’amélioration du diamètre est atteint puisqu’on gagne 

Figure 3-15 Masses moyennes (a et b), épaisseurs moyennes (c et d) et diamètres moyens (e et f) des 

échantillons par type de séchage, quelle que soit leur composition (à gauche) et groupe de 

composition, quel que soit le mode de séchage (à droite). Analyse statistique : ANOVA 2F avec post 

test de Tukey pour les masses, test non paramétrique de Kruskal-Wallis avec post test de Dunn pour 

les épaisseurs et les diamètres. Les groupes sont comparés à la référence (SSA ou AGR), puis entre 

eux. Codes : * = p < 0.05 ; ** = p < 0.01 ; *** = p < 0.001. Les différences non représentées sont non 

significatives. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 7. 
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1mm, soit 10% de la taille initiale. L’étape de congélation (CSA) semble présenter plusieurs 

avantages : le diamètre après séchage/regonflement est presque parfaitement conservé, et 

elle permet d’augmenter d’environ 30% la quantité d’eau réabsorbée par rapport au SSA et 

SSC. Ces résultats sont intéressants pour notre application ex vivo : la très faible dispersion des 

diamètres observée pour les échantillons CSA témoigne de l’homogénéité et de la 

reproductibilité des échantillons. De plus, l’augmentation de la quantité d’eau absorbable est 

positive pour la fonction réservoir. 

 Concernant l’effet de la composition, les conclusions sont très similaires à celles de la partie 

précédente. Il en ressort que l’ajout d’un second constituant, NTC ou CMC, impacte 

positivement la quantité d’eau réabsorbée par les nanocomposites. On remarque également 

que les échantillons de composition comprenant des NTC ont des dimensions plus petites que 

ceux ne comprenant que de la CMC. Nous avons suggéré dans la partie précédente qu’il restait 

de l’eau piégée dans la structure à la fin du séchage. Cette eau liée pourrait limiter 

l’effondrement de la structure et les interactions entre les chaines d’agarose, rendant la 

matrice plus apte à se gonfler. L’explication de ce phénomène pourrait être donnée par des 

analyses thermiques, en quantifiant l’eau liée présente dans chaque échantillon à la fin de 

l’étape de séchage. De même, la présence de NTC pourrait renforcer mécaniquement la 

structure, cette hypothèse sera explorée plus loin.  

3.2. Fonction réservoir – capacité de stockage et de relargage 

des plateformes nanocomposites  

L’un des rôles principaux du matériau développé dans ces travaux est de pouvoir stocker 

un principe actif et surtout de pouvoir le restituer au moment de la délivrance par 

électroporation. Dans la partie précédente, nous avons comparé le regonflement des 

nanocomposites de composition et séchage différents, en évaluant leurs dimensions. Dans 

cette partie, le but est de mettre en relation la capacité de stockage (lié au regonflement) avec 

le relargage de FD4 par les plateformes nanocomposites, en évaluant la cinétique de relargage 

d’abord en volume, puis dans un modèle de diffusion verticale, plus proche du mode 

d’administration visé. Ces cinétiques ne sont pas représentatives d’une administration 

assistée par électroporation à travers une membrane hydrophobe, mais pourront apporter 

des informations sur le matériau en lui-même. 
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3.2.1. Capacité de stockage des plateformes nanocomposites  

Au-delà de la conservation des dimensions pour des questions pratiques, les mesures de 

masses que nous avons présentées donnent accès à un second critère d’évaluation des 

nanocomposites : sa capacité à se regonfler, soit la masse de solution de principe actif 

incorporable. On définit ici le facteur d’incorporation mi, comme étant le rapport de la masse 

d’eau réabsorbée pendant le regonflement sur la masse de l’échantillon sec ms :  

𝑚𝑖 =
(𝑚𝑟 − 𝑚𝑠)

𝑚𝑠
 

Équation 3-1 Calcul du facteur d’incorporation mi, avec, mr la masse de l’échantillon regonflé et ms la masse 
l’échantillon sec. Ce ratio peut être trouvé sous forme de pourcentage dans la littérature. Il est supposé établi 

une fois l'échantillon totalement regonflé. 

Dans l’étude décrite ici la solution correspond à de l’eau DI, son pH est légèrement acide 

(~5-6) et son osmolarité est supposément nulle. Dans un but plus applicatif, il est nécessaire 

de comparer les capacités de réabsorption des nanocomposites en fonction des propriétés 

physicochimiques du liquide de regonflement, et notamment celles des tampons 

physiologiques. Les potentielles interactions entre le principe actif et la matrice 

nanocomposite devront également être prises en compte. Les masses moyennes d’eau DI 

incorporables calculées sur les différents échantillons pour une durée de regonflement de 10 

jours sont présentées par la Figure 3-16. 

 

Figure 3-16 Facteurs d’incorporation mi, groupés par a) type de séchage quelle que soit leur 

composition, b) composition quel que soit le mode de séchage. Durée de regonflement : 10 jours. 

Analyse statistique : Kruskal-Wallis avec post test de Dunn. Codes : *** = p < 0.001. Les différences 

non représentées sont non significatives. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 7. 
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Ces résultats découlent directement d’un ratio entre les masses regonflées et les masses 

sèches, les observations sont donc très similaires. Comme précédemment, les échantillons 

comportant de la CMC se démarquent ainsi que les échantillons CSA. La normalisation par la 

masse de matrice initiale met encore plus en avant l’avantage de la congélation. Il faudra par 

la suite comprendre l’origine de cet avantage afin de l’exploiter au mieux. De plus, sous cet 

angle, le stockage potentiel dans les échantillons SSA et SSC est identique. Nous avons donc 

réussi à conserver les diamètres des plateformes sans affecter les propriétés de stockage, ce 

qui est très positif.  

La matrice d’agarose joue un rôle de réservoir tout à fait satisfaisant : les plateformes 

nanocomposites sont capables de réabsorber 6 à 8 fois leurs masses en eau. Cette capacité de 

regonflement est assez comparable avec ce que mesurent Awadhiya et coll. pour des 

composites agarose/glycérol, pouvant atteindre 700% soit à 37°C, soit un facteur 

d’incorporation de 7 [276]. À noter que la capacité de stockage et le gonflement des gels ne 

sont pas systématiquement corrélés dans la littérature, en fonction du mode d’incorporation 

des principes actifs. Par exemple, Yuan et coll. introduisent la ciprofloxacine directement 

pendant la préparation d’hydrogel à base d’agarose et calculent une capacité de stockage 

d’environ 10%, soit un facteur de 0,1 [277]. Enfin, il existe des composites avec des capacités 

de stockage plus importantes qu’il pourrait être intéressant d’explorer. Par exemple, Servant 

et coll. rapportent un composite à base de NTC multiparois et PMAA (acide polyméthacrylique) 

avec un facteur d’incorporation d’environ 25 (ou degré de regonflement dans leurs travaux) 

[241, 278]. Cependant, la comparaison directe des données est complexe pour plusieurs 

raisons. La première est que la composition exacte des hydrogels (concentration massique en 

polymère et en NTC) est souvent difficile à établir (les travaux de Servant et coll. en sont un 

bon exemple). La concentration massique en polymère joue un rôle important sur la taille des 

pores, et donc sur les performances en termes de regonflement. La seconde est liée à la nature 

des NTC qui diffère d'une étude à une autre.  

3.2.2. Relargage de FD4 en volume  

Des plateformes nanocomposites de diamètre initial 10mm ont été regonflées 48h dans 

une solution de FD4 à 1mM dans un tampon d’électroporation (TE). À t=0min, elles sont 

plongées dans un volume de sueur artificielle sous agitation. Des prélèvements sont réalisés 

à différents temps dans le but d’en mesurer la fluorescence, et ainsi remonter à la quantité de 
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FD4 libérée en fonction du temps (chapitre 2, partie 2.2.4.b). Les graphiques présentés Figure 

3-17 et Figure 3-18 représentent le ratio de la quantité de FD4 mesurée à t sur la quantité 

initialement incorporée dans la plateforme, déterminée par écart de masse, la concentration 

de la solution de regonflement étant connue.  

Nous avons comparé dans un premier temps les différentes compositions, que nous avons 

regroupées par type de séchage dans la Figure 3-17. La variabilité des résultats intra-

échantillons ne permet pas de faire une interprétation de ces résultats, mais quelques 

tendances s’en dégagent tout de même. Les cinétiques de relargage sont très similaires, mais 

les échantillons contenant des NTC semblent relarguer plus de traceur et plus rapidement. La 

tendance est légère, mais identique pour les trois types de séchage SSA, SSC et CSA (Figure 

3-17). 

 

Nous avons par la suite évalué l’influence du type de séchage, grâce à la Figure 3-18. Nous 

avons observé que pour toutes les compositions, les échantillons issus de SSC et CSA 

relarguent le traceur FD4 beaucoup plus rapidement que les échantillons issus de SSA. La 

moitié du traceur est déjà relarguée dans les six, voire trois premières minutes du test, alors 

Figure 3-17 Comparaison des cinétiques de relargage en volume des plateformes nanocomposites, 

par rapport à la composition utilisée pour chaque type de séchage. Les barres d’erreur représentent 

les écarts-types. n = 4-8. 
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qu’il faut attendre la première demi-heure pour atteindre le même résultat avec le SSA. De 

même, un plateau semble atteint au bout d’une heure pour SSC et CSA alors qu’il faut presque 

deux heures dans le cas du SSA. On note cependant que la quantité relarguée à 180 min est la 

même, quel que soit le type de séchage utilisé.  

 

Dans le but de déterminer le régime régissant la diffusion du FD4 des plateformes vers le 

volume, nous avons utilisé le modèle de Korsmeyer-Peppas. Les tracés des régressions 

linéaires basées sur ce modèle sont présentés Figure 3-19. Les R² issus de ces régressions sont 

tous au-dessus de 0,95, mais ils devraient dépasser 0,99 pour être jugés totalement 

satisfaisants. De plus, la zone linéaire de certains tracés ne représentait que le minimum de 3 

points. Il faudrait acquérir plus de points aux temps courts pour permettre une meilleure 

analyse. Nous en avons conclu que ces expériences ne sont pas assez répétables pour que 

l’analyse soit vraiment exploitable.  

À titre informatif, pour les trois échantillons qui satisfont au R²>0,99 et à 3% près mt/m0 > 

60%, soient AGR+NTC+CMC/SSA, AGR/SSC et AGR+CMC/SSC, nous avons déterminé que 

l’exponentiel de libération était respectivement de 0,52, 0,33 et 0,27. Cela suggère que la 

Figure 3-18 Comparaison des cinétiques de relargage en volume des plateformes nanocomposites, 

par rapport au type de séchage utilisé, pour chaque composition. Les barres d’erreur représentent les 

écarts-types. n = 4-8. 
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diffusion du traceur FD4 depuis les échantillons de type AGR/SSC et AGR+CMC/SSC suivrait 

une loi de diffusion de Fick et résulterait donc du gradient de concentration entre l’intérieur 

et l’extérieur des échantillons. Les échantillons de type AGR+NTC+CMC/SSA quant à eux ont 

un n supérieur à la valeur limite donnée par Ritger et Peppas, 0,475 pour notre géométrie 

[258, 259, 279]. Cette valeur suggère qu’en plus d’une diffusion de Fick, il y aurait une 

contribution du gonflement de la matrice polymère nanocomposite modifiant la cinétique de 

relargage. La cinétique de regonflement des plateformes de 10mm dans une solution de FD4 

dans le TE n’a pas été étudiée, et nous avons négligé la variation de regonflement sur la durée 

de l’expérience pour appliquer le modèle de Korsmeyer-Peppas. Cependant, d’après ce 

résultat, il est possible que les échantillons ne soient pas à l’équilibre. 

 

Le dimensionnement de l’expérience est surement en cause, les volumes prélevés sont très 

faibles et l’erreur associée à la manipulation de ces volumes est de ce fait très importante. Une 

solution pourrait être de travailler avec des plateformes plus grandes et donc des volumes mis 

en jeu plus grands, comme c’est le cas pour les tests suivants. Nous pourrions aussi changer de 

traceur. Le FD4 a été choisi puisque c’est celui qui est majoritairement utilisé dans les essais ex 

vivo pour mimer une macromolécule. Cependant, la fluorescéine est sensible au pH, et elle se 

Figure 3-19 Régressions linéaires sur les courbes log(mt/m0) = f (log(t)), groupées par type de 

séchage. Les R² obtenus à la suite de ces régressions sont également présentés. n = 4-8.  
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déstabilise quand il est exposé à la lumière. La dernière solution serait de procéder au 

relargage directement dans la cuve de mesure pour augmenter la précision aux temps courts 

et supprimer tout biais de prélèvement. 

3.2.3. Relargage de FD4 en cellule verticale  

Une deuxième stratégie de relargage répondant à plusieurs problématiques soulevées par 

le premier protocole a été testée. Le dispositif utilise une cellule de diffusion verticale, 

permettant un relargage unidirectionnel (en 2D), plus proche de l’application en patch prévue. 

Les échantillons utilisés ont un diamètre brut de coulée de 25mm. Finalement, c’est une 

mesure d’absorbance par spectrométrie UV-visible sur le FD4 qui est utilisée pour la 

quantification, à la place de la fluorescence, ce qui règle le problème de sensibilité au pH du 

signal en fluorescence (chapitre 2, partie 2.2.4.c).  

Seules trois séries d’échantillons en triplicata sont mesurées lors de cette expérience : les 

plateformes AGR+NTC+CNT/SSC seront comparées sur le plan de la composition avec 

AGR/SSC, et sur celui du type de séchage avec AGR+NTC+CMC/CSA (Figure 3-20). 

 

Contrairement aux résultats de la partie précédente, les relargages CSA et SSC ne sont pas 

équivalents pour une même composition. De manière surprenante, les échantillons les plus 

similaires sont ceux qui n’ont ni la composition ni le séchage en commun. L’ajout de la CMC 

et de NTC a permis dans ce cas de doubler la quantité délivrée dès les temps courts. Les 

cinétiques de relargage sont plus lentes. Seulement 10% du traceur ont été relargués dans les 

premières minutes et il aura fallu attendre une heure pour que AGR+NTC+CNT/SSC en 

Figure 3-20 Comparaison des cinétiques de relargage en cellule de diffusion verticale des plateformes 

nanocomposites. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 3. 
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relargue la moitié. Pour les deux autres échantillons, les 50% relargués ont été atteints au bout 

de cinq heures. 

Concernant le protocole de relargage en lui-même, nous avons observé une variabilité des 

mesures réduite par rapport aux expériences de relargage en volume, ce qui est positif pour 

analyser plus en détail le régime de diffusion. On notera cependant que la mise en place de 

l‘expérience peut être assez délicate. Des pertes de matière liées à des fuites ou des difficultés 

à positionner l’échantillon ne sont pas à exclure, et pourraient être à l’origine de biais. Cette 

méthode permet donc d’obtenir des résultats plus répétables, mais peut perdre en fiabilité si 

la mise en place n’est pas maitrisée. 

Le modèle de Korsmeyer-Peppas se prête beaucoup mieux à la configuration utilisée lors 

de cette expérience (Figure 3-21). Les coefficients de régression calculés sont tous 

satisfaisants et nous ont permis de déterminer que la diffusion du FD4 depuis les trois séries 

d’échantillons suivait une loi de Fick Tableau 3-1. De plus, les paramètres K calculés, qui 

englobent des paramètres géométriques et de diffusion intrinsèque à la matrice polymère, 

montrent que les échantillons sont très similaires sur ce point également.  
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Figure 3-21 Régressions linéaires sur les courbes log(mt/m0) = f (log(t)). Les R² ainsi que les 

paramètres n et K obtenus suite à ces régressions sont également présentés. n = 3. 

 SSC CSA 

n = 3 R² n K R² n K 

AGR 0,997 0,30 0,067    
AGR+NTC+CMC 0,993 0,50 0,061 0,994 0,35 0,070 

 

Tableau 3-1 Coefficients de régression linéaire R², exponentiels n et constantes de diffusion K, 

determinés par l’utilisation du modèle Korsmeyer-Peppas sur les courbes de relargage en diffusion 

verticale. 
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Dans cette étude nous avons évalué les cinétiques de relargages de PA par les plateformes 

dans deux configurations différentes : en volume puis en cellules de diffusion verticale. Les 

expériences de relargage menées en volume ne nous ont pas permis d’obtenir des résultats 

satisfaisants pour approfondir l’analyse des régimes de diffusion sur tous les échantillons. Les 

expériences menées en cellule de diffusion verticale nous ont permis de pallier plusieurs 

problèmes rencontrés et nous ont donné des résultats satisfaisants. Cependant, moins 

d’échantillons ont pu être étudiés. Le régime de diffusion des échantillons semble être dominé 

par une loi de Fick, et les paramètres intrinsèques des échantillons décrits par le coefficient K 

sont très similaires. Il pourrait être intéressant d’appliquer d’autres modèles pour vérifier si le 

modèle utilisé ici est le plus indiqué et de poursuivre la comparaison des échantillons. 

3.2.4. Influence de différents paramètres sur le facteur d’incorporation 

Dans un dernier temps, nous avons comparé les facteurs d’incorporations calculés à partir 

des échantillons utilisés pour les expériences de relargage avec ceux présentés au début de 

cette partie. Les échantillons en question ont des dimensions initiales différentes, mais le ratio 

entre l’épaisseur et le diamètre a été conservé : 10mm*2mm dans le cas du relargage en 

volume, et 25mm*5mm pour le relargage en cellule de diffusion verticale. Ils ont été regonflés 

dans une solution de TE + FD4 pendant 48h. Les résultats présentés Figure 3-22 (rose et jaune) 

ont montré que la taille initiale des plateformes n’impactait pas le facteur d’incorporation, ce 

qui est intéressant pour notre application : il est possible de moduler la quantité de PA stockée 

en en modulant les dimensions des plateformes. L’influence positive du séchage CSA, déjà 

observée lors de l’étude plus systématique des capacités de stockage en fonction des 

échantillons (Figure 3-16), est également visible. 

La comparaison des facteurs d’incorporation des échantillons utilisés pour le relargage avec 

ceux présentés en début de cette partie (Figure 3-22, en bleu, eau DI 10j, 10mm*2mm) a 

montré une influence de la nature du liquide de regonflement, à dimensions égales (rose). Le 

facteur d’incorporation est quasiment diminué de moitié lorsque l’on remplace l’eau DI par 

un liquide contenant des ions et un traceur (FD4). L’agarose est pourtant un hydrogel neutre 

et peu sensible au pH. Il est également peu réactif puisqu’il ne contient que des fonctions 

hydroxyles. Il semble nécessaire d’après ces résultats d’étudier plus en détail les interactions 

physico-chimiques possibles entre l’hydrogel, le liquide de regonflement et le PA ou le traceur. 
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Finalement, nous avions estimé que 48h suffisaient pour que les plateformes atteignent 

leur équilibre de ronflement. Cependant, les cinétiques de regonflement des plateformes dans 

les solutions de TE+FD4, et sur des plateformes de 25mm n’ont pas été étudiées et manquent 

à ces travaux. Même si les résultats présentés ici sont comparatifs, ce facteur pourrait 

influencer la cinétique de relargage et la détermination du régime de diffusion. Elles seront 

donc impératives pour pouvoir conclure sur ces résultats. 

 

Les plateformes ont des capacités de stockage intéressantes, de l’ordre de 6 à 8 fois leur 

masse sèche, ce qui semble cohérent avec la littérature pour ce type d’incorporation [276]. Les 

plateformes de type SSC et CSA présentent les cinétiques de relargage les plus rapides en 

volume et relarguent environ 70% à 80% de leur contenu au bout de 30min, ce qui correspond 

à des quantités de 2,6 et 3,2mg de solution de FD4 à 1mM. Dans le cas du relargage en cellule 

de diffusion verticale, seulement 25 à 35% sont libérés en 30min, ce qui représente 1 à 2 mg 

de solution. L’utilisation du modèle mathématique a montré que la diffusion depuis les 

plateformes était vraisemblablement dominée par une diffusion de Fick. Ces résultats 

comparatifs représentent la capacité des plateformes à restituer le PA qu’il a incorporé, 

pendant une durée définie. Cependant, la quantité de PA qui sera effectivement délivrée dans 

la peau dépendra avant tout de son état de perméabilité. De plus, il manquera une étude du 

relargage sous stimulation électrique, plus représentative des conditions réelles d’utilisation 

puisqu’elles incluront l’électrophorèse. 

Finalement, la comparaison des facteurs d’incorporation a montré que la caractérisation 

des cinétiques de regonflement des plateformes en fonction des leurs dimensions et du solvant 
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serait impérative pour la suite des travaux. Cependant, il semble possible de moduler la 

quantité de PA incorporée en changeant les dimensions des plateformes. 

3.3. Évaluation des propriétés mécaniques des plateformes 

nanocomposites 

3.3.1. Analyses mécaniques dynamiques  

Dans le but de déterminer l’impact de la composition et du type de séchage sur le 

comportement viscoélastique et la rigidité des plateformes nanocomposites, nous avons 

sollicité les échantillons de manière oscillatoire en cisaillement (torsion entre le haut et le bas 

de l’échantillon), et en compression. Plusieurs grandeurs ont été extraites des mesures : les 

modules de conservation en cisaillement G’ et compression E’, le facteur de pertes tanδ dans 

le domaine viscoélastique linéaire et la limite de ce domaine (Chapitre 2, partie2.2.5.). La 

concentration en NTC dans les plateformes, lorsqu’il y en a, est toujours de 1%m par rapport 

à l’agarose.  

L’ordre de grandeur du module G’ des échantillons d’agarose bruts de coulée (AGR BC) que 

nous avons mesurés ici, environ 40kPa, est en accord avec les données trouvées dans la 

littérature [280–282] (Figure 3-23 a et b). Le module E’ mesuré pour le même type 

d’échantillons (~250kPa) est également cohérent avec celui déterminé par Fernández et coll. 

(pour des agaroses à 3%m) [280].  

L’analyse des résultats a montré que les modules de conservation étaient très dépendants 

de la mise en forme, mais pas de la composition. Les échantillons SSC présentent tous un 

module de conservation en cisaillement G’ 1,5 fois plus grand que celui des échantillons bruts 

de coulée (BC) et CSA. Le résultat inverse est observé en compression (Figure 3-23 c et d) : la 

congélation et le regonflement permettent de doubler, voire quadrupler le module E’.  
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Nous avons également observé une influence de la composition, qui ne se reflète pas dans 

les analyses statistiques des moyennes présentées Figure 3-23d : la présence des NTC et de 

CMC résulte en une augmentation du module E’, pour les échantillons CSA uniquement. Cette 

tendance est illustrée par la représentation des moyennes en fonction des deux facteurs, 

composition et séchage, que l’on peut trouver Figure 3-24. 

 

Figure 3-23 Modules de conservation des échantillons en cisaillement G’ (a et b) et en compressions E’ 

(c et d) en fonction de type de séchage quelle que soit la composition et de la composition quel que 

soit le séchage. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis post test de Dunn. Codes : * = p < 0.05 ; *** = p 

< 0.001. Les différences non représentées sont non significatives. Les barres d’erreur représentent les 

écarts-types. n = 3. 

Figure 3-24 Modules de conservation en compression E’ pour toutes les combinaisons 

composition/type de séchage. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 3. 
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L’augmentation de ces modules et donc de la rigidité du matériau, est probablement liée à 

la densification de la matrice nanocomposite après l’étape de séchage, observée par Cryo-

MEB et mesure de porosité. Il est cependant surprenant de voir que ces modules n’évoluent 

pas dans le même sens en fonction de la sollicitation et du type de séchage (Figure 3-23 a et 

c). Si les observations Cryo-MEB n’ont pas permis de mettre en évidence des différences 

notables en termes de structure locale, il existe peut-être une anisotropie à l’échelle sur 

matériau dans son ensemble, révélée par les mesures mécaniques dynamiques. 

Les facteurs de perte tanδ mesurés montrent que tous les échantillons ont un 

comportement majoritairement élastique, quels que soient la composition et le type de 

séchage (Figure 3-25 b et d). Les différences entre les groupes ne sont pas significatives. Seules 

les séries CSA se démarquent comme légèrement plus visqueuses que les autres, en 

cisaillement et en compression, sans atteindre la valeur seuil de tanδ=1 (transition vers le 

comportement liquide visqueux) (Figure 3-25 a et d). 

 

Figure 3-25 Évolution du facteur de perte G’’/G’ en cisaillement (a et b) et E’/E’ en compression (c et 

d), en fonction de type de séchage et de la composition. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis, post 

test de Dunn. Codes : ** = p < 0.01 ; *** = p < 0.001. Les différences non représentées sont non 

significatives. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 3. 
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Finalement, un balayage en amplitude de déformation nous a permis de déterminer 

l’amplitude de déformation maximale applicable pour laquelle le matériau a eu une réponse 

viscoélastique linéaire. Au-delà de cette limite, il n’existe plus de proportionnalité entre 

contrainte et déformation, et l’échantillon pourrait se déformer irréversiblement ou bien de 

manière élastique non linéaire (comme pour les caoutchoucs). L’analyse de ces résultats a 

montré que les étapes de séchage et regonflement rendaient les plateformes moins fragiles 

en cisaillement, comme en témoigne l’augmentation de la limite du domaine viscoélastique 

linéaire (ϒ) pour les séries SSC et CSA, Figure 3-26. Encore une fois, la composition ne joue pas 

de rôle majeur dans l’évolution de ces limites de linéarité.  

 

Figure 3-26 Limites du domaine viscoélastique linéaire ϒ en cisaillement (a et b), et en compression (c 

et d), en fonction de type de séchage quelle que soit la composition, et de la composition quel que soit 

le séchage. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis, post test de Dunn. Codes : ** = p < 0.01 ; *** = p < 

0.001. Les différences non représentées sont non significatives. Les barres d’erreur représentent les 

écarts-types . n = 3. 
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On notera tout de même dans le cas de la sollicitation en compression, l’élévation 

importante de la limite de linéarité avec l’ajout de NTC et de la CMC dans le cas ponctuel des 

échantillons SSC. Cette tendance est illustrée par la Figure 3-27. 

 

Les analyses mécaniques dynamiques nous ont permis de comparer nos échantillons. 

Premièrement, nous avons pu vérifier que les propriétés des échantillons d’agarose brut de 

coulée (AGR BC) étaient en accord avec la littérature. Les modules de conservation des 

échantillons SSC et CSA n’évoluent pas dans le même sens en fonction du mode de sollicitation. 

L’étude du facteur de perte a montré que la congélation augmentait légèrement la viscosité 

des échantillons CSA, comparés aux échantillons BC et SSC. La détermination de la limite du 

domaine linéaire viscoélastique a également mis en lumière des différences de comportement 

entre les échantillons SSC et CSA en fonction de mode de sollicitation. Ces résultats suggèrent 

qu’il existe une anisotropie structurale, ou du moins une différence de structure, entre les 

échantillons SSC et CSA, qui n’a pas été révélée par microscopie. Finalement, la présence de 

NTC et de CMC n’affecte les propriétés étudiées que de manière très ponctuelle contrairement 

à ce qu’on aurait pu attendre. 

3.3.2. Analyses en mécanique statique 

Nous avons par la suite étudié l’évolution de la contrainte résultante lorsqu’on applique 

une déformation croissante à raison de 1µm/s à l’échantillon. Ces mesurent nous ont permis 

d’extraire le module élastique E ou module de Young, qui correspond à la contrainte maximale 

que l’échantillon peut endurer tout en restant dans un régime de déformation totalement 

élastique. Il est défini comme la pente de la zone linéaire aux très faibles déformations 

Figure 3-27 Limites du domaine viscoélastique linéaire ϒ en compression pour toutes les combinaisons 

composition/type de séchage. Les barres d’erreur représentent les écarts-types . n = 3. 
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(chapitre 2, partie 2.2.6). Les moyennes des échantillons groupés par type de séchage puis par 

composition sont présentées par la Figure 3-28. 

 

Comme pour les analyses mécaniques dynamiques, la composition n’a pas d’effet 

significatif sur le module élastique en compression statique. Ce module varie de manière 

identique au module de conservation en compression E’ en fonction du type de séchage. On 

remarque une diminution du module E avec le traitement SSC d’environ 200kPa, alors qu’il est 

doublé, voire quadruplé pour les échantillons CSA. Comme pour le module de conservation 

en compression E’ Figure 3-24, nous avons également observé une influence des NTC et de la 

CMC, augmentant le module E pour les échantillons CSA uniquement (Figure 3-29).  

 

Enfin, d’après les travaux de Normand et coll., le module élastique en compression d’un gel 

d’agarose à 2,5%m est d’environ 254kPa [283]. Felflel et coll. mesurent eux un module de 

140kPa pour des agaroses à 2%m [284] et Kingsley et coll. ont déterminé un E de 136kPa pour 

Figure 3-28 Modules élastiques E en compression statique en fonction a) du type de séchage quelle que 

soit la composition, b) de la composition quel que soit le séchage. Les barres d’erreur représentent les 

écarts-types. n = 3. 

Figure 3-29 Modules élastiques en compression E pour toutes les combinaisons composition/type de 

séchage. Les barres d’erreur représentent les écarts-types. n = 3. 



136 

des agaroses à 3%m [281]. Nos tests nous ont permis de mesurer un module de 176kPa pour 

AGR BC, l’ordre de grandeur du module de nos échantillons de références est donc en accord 

avec la littérature (Figure 3-29). 

Les courbes de compression statiques des séries SSC et principalement CSA ont montré une 

augmentation importante de la contrainte pour les hautes déformations. Ce comportement 

peut être décrit comme rhéodurcissant [260]. Un exemple de ce comportement est montré 

Figure 3-30. L’échantillon a tendance à se durcir avec l’augmentation de la déformation en 

compression de l’échantillon. On pourrait expliquer ce comportement en considérant que la 

compression vide l’eau contenue dans les pores, rendant la structure plus dense et plus 

résistante à la déformation. De plus, la rupture des échantillons (non présentée) a toujours 

lieu après 50% de déformation. 

 

La conservation de l’intégrité mécanique des plateformes nanocomposites après utilisation 

est un facteur clé pour limiter, voire inhiber, de potentielles fuites de NTC en cours 

d'utilisation. De plus, d’un point de vue plus pratique, il est plus simple d’établir des modèles 

et de construire des simulations avec des échantillons qui n’évoluent pas sous sollicitation 

mécanique. Dans le chapitre suivant traitant des applications ex vivo, nous avons utilisé un 

poids de 50g pour assurer le contact entre ces plateformes et les électrodes en inox qui ont 

chacune un poids d’environ 5g. Ainsi, la force appliquée sur chaque plateforme 

nanocomposite sera d’environ 0,2N ce qui équivaut à une pression d’environ 6000Pa. D’après 

l’exemple présenté Figure 3-30 l’application d’une telle contrainte sur un échantillon de type 

AGR+CMC+NTC/CSA engendrerait une déformation élastique d’environ 0,25%. Dans le cas 

d’échantillons de même composition SSC, majoritairement utilisés dans le chapitre 4, une 
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Figure 3-30 Évolution de la contrainte en fonction de la déformation en compression statique sur un 

échantillon de type AGR+CMC+NTC CSA. 
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pression de 6000Pa engendrerait une déformation hors du domaine élastique, d’environ 6% 

(soit 0,04mm). Une telle déformation, même irréversible, nous semble acceptable. 

Nous avons conclu de ces essais mécaniques dynamiques et statiques que la composition, 

et surtout la présence de NTC et de CMC, n’avait qu’une influence ponctuelle sur les grandeurs 

mécaniques uniquement en compression à la concentration actuellement utilisée. Nous avons 

observé des augmentations du module de conservation E’ et du module élastique E pour les 

échantillons CSA, et de la limite du domaine viscoélastique linéaire en compression pour les 

échantillons SSC. La variation de la concentration en NTC avait été explorée dans de précédents 

travaux et ces nouveaux critères de comparaison remettent cette question au centre de nos 

futures études.  

Les traitements SSC et CSA sont globalement bénéfiques pour les propriétés mécaniques en 

mode dynamique. L’augmentation importante de la limite du domaine viscoélastique en 

compression dans le cas du traitement SSC est intéressante. Cependant, ces plateformes sont 

destinées à être utilisées comme des patchs, et seront sollicitées principalement en 

compression statique. L’amélioration du module élastique E offerte par le mode de séchage 

CSA est donc particulièrement avantageuse pour garantir l’intégrité des échantillons, même si 

la compression envisagée en conditions d’utilisation sera certainement très modérée. 

Actuellement, la pression appliquée sur les plateformes nanocomposites par le dispositif utilisé 

pour les expérimentations ex vivo induit une faible déformation sur les échantillons SSC et une 

déformation négligeable et élastique pour les échantillons CSA. Cette contrainte est également 

bien trop faible pour déformer les plateformes jusqu’à leur rupture. Les échantillons CSA 

semblent donc les plus intéressants sur le plan mécanique. 

3.4. Fonction électrode – Mesures de conductivité en tension 

continue 

Les travaux antérieurs, comprenant des mesures électriques réalisées sur des 

d’échantillons AGR+NTC par spectroscopie d’impédance électrochimique (SIE), n’avaient pas 

permis de mettre en évidence le seuil de percolation des NTC, malgré une augmentation de 

leur concentration jusqu’à 40% en masse par rapport à la masse d’AGR. La présence de NTC 

avait cependant eu un impact positif sur la conductivité. Des mesures en tension continue 

avaient aussi été réalisées, et avaient montré des résultats similaires. 
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Ici, nous avons cherché à répéter les mesures en tension continue sur un plus grand nombre 

d’échantillons, et à observer plus en détail l’effet du milieu de regonflement utilisé, ainsi que 

de l’ajout de CMC. Dans un second temps, nous avons étudié l’augmentation de la 

concentration des NTC de 1 à 10% en masse par rapport à l’agarose. Les mesures présentées 

ici n’ont pas été réalisées dans les conditions d’utilisation des plateformes, mais ont permis 

une caractérisation électrique pour nous aider à discriminer les différents échantillons. 

Les résultats montrent que la présence de NTC à 1%m par rapport à l’agarose ne suffit pas 

à modifier les propriétés de conduction de la plateforme, comme cela avait été déjà démontré, 

et ce même en présence de CMC (Figure 3-31). L’utilisation de solutions ayant des 

conductivités différentes n’entraine pas non plus de modification significative des résultats. 

La seule différence considérée comme statistiquement significative (non présentée) existe 

entre la série eau DI et TE, où les échantillons contenant de l’eau DI ont en moyenne des 

conductivités supérieures, ce qui est relativement contre-intuitif. 
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Figure 3-31 Influence de la composition de la matrice, de la composition de la phase aqueuse, et de la 

mise en forme sur la conductivité des plateformes nanocomposites. Les barres d’erreur représentent 

les écarts-types. n =3. 
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La nature de la conduction dans le matériau est complexe du fait du nombre de 

constituants: la matrice polymère, les NTC et la phase aqueuse dans la porosité. Nous avons 

montré précédemment que l’étape de séchage densifiait le matériau. Si la conductivité était 

majoritairement liée à la conduction électronique dans la matrice composite, au travers des 

NTC, nous pourrions observer une augmentation de la conductivité des échantillons SSC par 

rapport aux échantillons BC. Cette élévation de conductivité serait issue du rapprochement 

des NTC, permettant d’atteindre le seuil de percolation, ou abaissant les barrières d’énergie 

nécessaires aux sauts des porteurs de charge, comme décrit par J.F. Guillet [4]. Or, nos 

résultats montrent que la conductivité des échantillons SSC est au contraire environ 15 fois 

plus faible que celle des échantillons BC.  

J.F. Guillet dans ses travaux avait conclu des mesures en SIE que la conductivité dans les 

échantillons résultait en partie de la conductivité ionique au travers des porosités 

interconnectées du matériau. Cette observation est cohérente avec nos résultats puisque la 

densification correspond à une diminution de la quantité de solvant au sein de matériau. Si 

c’est le solvant qui assure la conductivité, les échantillons SSC devraient être moins 

conducteurs que les BC, et c’est ce que l’on observe.  

Cependant, ici l’augmentation de la concentration d’ions, et donc de la conductivité de la 

phase aqueuse n’a pas d’influence sur la conductivité du système. Ce manque de précision 

dans la mesure vient peut-être de notre mode de sollicitation, en courant continu, puisque 

des différences entre les solvants avaient été mesurées en SIE. Il faudrait repasser sur ce 

modèle de mesure en SIE pour continuer à étudier cet aspect. De plus, des mesures à 

différentes températures seraient nécessaires pour aller plus loin dans l’analyse des différents 

modes de conduction. Des mesures à basse température, proche de 0, pourraient permettre 

d’immobiliser la phase aqueuse et ainsi de mesurer la conductivité intrinsèque de la matrice. 

L’étude de l’évolution de la conductivité sur un cycle de séchage et regonflement pourrait 

également permettre de comprendre la différence entre ces deux états. 

Finalement, nous avons mesuré la conductivité dans l’eau DI de plateformes 

nanocomposites à 10%m de NTC en masse par rapport à l’agarose (Figure 3-32). 
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Les mesures montrent que contrairement aux échantillons à 1%m de NTC, la conductivité 

des échantillons comportant 10%m de NTC n’est pas significativement réduite par l’étape de 

séchage et de regonflement (Figure 3-32). Cela pourrait correspondre à un changement de 

régime de conduction, à une bascule entre la conduction ionique et électronique. La 

conductivité de la matrice prendrait le pas sur la conductivité ionique dans le solvant, la 

conductivité globale ne serait donc plus impactée par la réduction du volume de celui-ci. Il 

faudrait continuer à augmenter la quantité de NTC dans la matrice pour voir comment 

évoluent ces valeurs. 

Contrairement à ce qui peut être trouvé dans la littérature, l’augmentation de la 

concentration en NTC n’a pas eu d’effet spectaculaire sur la conductivité électrique de nos 

hydrogels nanocomposites. En effet, Barrau et coll. ont amélioré de 10 log la conductivité 

électrique d’une résine époxy en ajoutant des NTC mono et biparois [203]. Ramasubramaniam 

et coll. avaient mesuré une hausse de la conductivité électrique de 5 log en augmentant la 

fraction massique de NTC monoparois de 1% à 10% dans un composite à base de 

polycarbonate [285]. Des travaux portant sur des nanocomposites à base de polyméthacrylate 

de méthyle (PMMA), rapportent également des augmentations de plusieurs log de la 

conductivité électrique, en présence de faibles fractions volumiques de SWCNT et MWCNT 

[286, 287]. Enfin Han et coll. rapportent une conductivité d’environ 0,2S/m mesurée sur des 

nanocomposites à base d’agarose et de CNT à 10%m dont les interactions électrostatiques 

sont stabilisées par la polydopamine [227]. Le seuil de percolation n’est pas étudié, mais ces 

travaux montrent qu’il est possible d’améliorer les propriétés de conduction électrique de 

l’agarose avec NTC. 
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Figure 3-32 Influence de la concentration massique en NTC sur la conductivité. Les barres d’erreur 

représentent les écarts-types. n = 3. 
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Dans le but d’identifier un biais quelconque dans notre méthode de préparation ou de 

mesure, il serait intéressant de tenter de reproduire ces résultats, avec de la polydopamine à 

la place de la CMC. De plus, une étude des interactions entre NTC et AGR dans notre matériau, 

ainsi que de l'organisation structurale des chaines d'agarose en présence de NTC pourrait 

permettre de mieux apprécier les phénomènes de conduction.  

Malheureusement, les propriétés mécaniques et de stockage des échantillons à 10% en NTC 

n’ont pas pu être incluses dans ces travaux, il n’est donc pas possible de conclure sur cet aspect. 

Cependant, l’augmentation de concentration en NTC ressort comme étant certainement 

nécessaire pour que leur rôle au sein des plateformes nanocomposites devienne pertinent, tant 

sur le plan mécanique que sur le plan électrique.  
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3.5. Conclusion 

Dans ce chapitre, nous avons tenté de fournir une caractérisation plus complète des 

plateformes nanocomposites à base d’agarose et de nanotubes de carbone, notamment sur 

leur microstructure, leur fonction de réservoir et leur fonction d’électrode.  

Nous avons introduit la carboxyméthyle cellulose (CMC) dans la composition pour répondre 

à un besoin de dispersion et de stabilisation des NTC au sein des suspensions aqueuses 

utilisées pour la préparation des nanocomposites. Cet effet stabilisant a pu être vérifié au 

travers de mesures de turbidité et d’observations MET, qui ont mis en évidence une meilleure 

dispersion. Cependant, cet ajout n’a finalement que très peu d’effet sur l’ensemble des 

propriétés de réservoir, mécaniques et électriques. La concentration de NTC actuellement 

utilisée dans les nanocomposites, 1% en masse par rapport à l’agarose, ne semble pas 

suffisante pour avoir un effet significatif sur les propriétés étudiées. Des améliorations très 

ponctuelles ont été notées sur les propriétés de relargage du principe actif et sur certaines 

propriétés mécaniques. Les NTC ne jouent donc pas encore le rôle de renfort mécanique et 

électrique qu’on souhaite leur attribuer. Il sera primordial dans la suite de ce projet d’étudier 

l’organisation des NTC dans la matrice d’agarose, en fonction notamment de leur 

concentration, pour approfondir la compréhension des mécanismes de conduction au sein des 

plateformes. La composition du matériau devra être optimisée sur le plan électrique, tout en 

tenant compte des effets sur les propriétés de stockage et les cinétiques de restitution. 

L’utilisation d’une charge pour contraindre le diamètre des plateformes pendant le séchage 

s’est avérée efficace pour la conservation de leurs dimensions, sans impacter la quantité de 

solvant incorporable dans les plateformes. Ce traitement SSC a également eu l’effet 

d’accélérer la cinétique de relargage par rapport aux échantillons SSA. La résistance 

mécanique a également été améliorée comparée à celle des échantillons BC. L’étape de 

congélation s’est avérée pertinente pour la mise en forme des plateformes. La forme et 

surtout le diamètre des plateformes ne sont quasiment pas affectés par le séchage, le facteur 

d’incorporation de 8 apparait comme le meilleur parmi les conditions étudiées sans dépendre 

de la composition. Sur le plan du relargage, les échantillons SSC et CSA sont similaires en 

volume, mais les échantillons CSA ont une cinétique plus lente en diffusion verticale. Un 

relargage sous stimulation électrique, plus poche des conditions d’utilisation, devra être mis 
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en place pour finaliser ces caractérisations. Pour finir, les propriétés mécaniques mesurées sur 

les échantillons CSA sont les plus intéressantes, ces échantillons sont assez résistants pour 

l’utilisation en patch que nous envisageons. Il manque la comparaison des propriétés de 

conduction électrique entre SSC et CSA pour conclure sur toutes les propriétés. Cependant, 

d’après les caractérisations détaillées dans ce chapitre, les échantillons CSA ressortent comme 

les plus adéquats en tant que plateformes nanocomposites de délivrance transdermique.  

 

  



144 

  



 Chapitre 4 - Evaluation des plateformes nanocomposites pour la délivrance transdermique électrostimulée 

145 
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Une preuve de concept avait été présentée dans des travaux précédents montrant une 

augmentation de l’intensité du marquage d’une peau pulsée avec des plateformes 

nanocomposites, par rapport à une peau traitée avec des plateformes d’agarose [3]. Les 

plateformes avaient été regonflées avec une solution contenant un dextran de 4kDa, marqué 

avec de l’isothiocyanate de fluorescéine (FITC) que nous appellerons FD4. Pendant ce projet, 

nous avons cherché à approfondir cette preuve de concept en adressant plusieurs questions 

clés nécessaires à la compréhension des mécanismes de délivrance. Dans notre dispositif d’EP, 

la forme des électrodes, leur composition ainsi que leur disposition sont différentes de ce qui 

a déjà été mis en œuvre dans la littérature. La première étape a été de démontrer plus 

solidement son efficacité en termes de perméabilisation de la peau. Pour cela, nous avons 

utilisé l’iodure de propidium (PI), une petite molécule hydrophile classiquement utilisée en 

électroporation cellulaire [52, 288]. Dans un second temps, dans le but de nous assurer du 

caractère réversible et non invasif de la méthode de délivrance, nous avons utilisé le Lucifer 

Yellow, LY, utilisé dans la littérature pour observer l’évolution de la fonction barrière de la 

peau en fonction de la durée après traitement. Par la suite, nous avons étudié l’influence de 

la taille et de la charge de la molécule à délivrer sur la délivrance en utilisant un FD4, et deux 

de ses dérivés chargés. Ces différentes expériences nous ont permis de proposer une 

explication des mécanismes de délivrances engagés. Dans un deuxième temps, nous avons 

entrepris l’étude de l’influence de paramètres plus environnementaux sur la délivrance, 

notamment pour aider à l’établissement de modèles numériques. Nous avons introduit un 

modèle de tissu alternatif à la peau de souris, évalué les variations de pH et de température 

et avons observé l’influence de la conductivité des composants du dispositif sur la délivrance. 

Dans une dernière partie, il nous a semblé intéressant d’évaluer la toxicité de nos NTC aux 

concentrations utilisées même si les plateformes ont été pensées pour garder les NTC piégés 

en leur sein. Ainsi, nous avons exposé trois lignées cellulaires provenant de la peau à une 

gamme de suspensions de NTC avec CMC de concentration variable.  
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4.1. Investigation des mécanismes de délivrance 

Les plateformes utilisées pour ces expériences sont de composition AGR+NTC+CMC, avec 

un séchage de type séchage sous charge (SSC). Tout au long de cette partie, le traitement 

d’électroporation (EP) correspondra à une série de 8 impulsions unipolaires en vague carrée 

de 300V et 20ms, avec une fréquence de 1Hz. Les résultats présentés ici ont fait l’objet d’une 

publication [6]. 

4.1.1. Mise en évidence de la perméabilisation 

Pour mettre en évidence l’aspect fonctionnel de notre dispositif, nous avons regonflé des 

plateformes avec une solution de PI à 100µM dans le TE et avons traité des peaux de souris 

avec ces plateformes. Le signal de marquage du PI sur ces peaux montre une asymétrie entre 

l’anode et la cathode, mais aussi une délivrance non uniforme au sein des zones traitées 

(Figure 4-1a).  

 

Figure 4-1 Mise en évidence de la perméabilisation de la peau après utilisation de plateformes 

nanocomposites regonflées avec de l’iodure de propidium (PI) pour l’électroporation. a) Motif de 

marquage du PI sur une peau pulsée, comparé à une peau non pulsée (NP). b) Quantification de 

l’intensité relative de fluorescence (IRF) du PI à l’anode et la cathode de peaux pulsées, comparée à 

celle de peaux NP. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis, post test de Dunn vs NP. Codes : * = p < 0.05; 

ns = non significatif. Les barres d’erreurs représentent les écarts-types. n = 9. c) Observations de 

coupes histologiques de 10 µm d’échantillons traités avec des plateformes contenant du PI. Le PI est 

en rouge, les noyaux marqués au DAPI en bleu. 
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La quantification de l’intensité relative de fluorescence relative (IRF) a confirmé les 

observations qualitatives : l’absorption de PI est bien augmentée à l’anode, comparée à 

l’absorption naturelle par des peaux non pulsées (NP) après 30min (Figure 4-1b). L’absorption 

côté cathode cependant pas significativement différente du contrôle NP. Les observations 

histologiques sur ces échantillons montrent la présence de noyaux marqués en rouge dans 

l’épiderme côté anode Figure 4-1c. Nous en avons déduit que le PI a pu traverser le stratum 

corneum (SC) pour marquer des noyaux de la couche inférieure alors que ceci lui est 

impossible sans électroporation, comme le montre la coupe de l’échantillon NP. De très rares 

noyaux marqués au PI sont observés côté cathode.  

Le PI est un intercalant de l’ADN qui marque le noyau de cellules dont la membrane 

plasmique est perméable. De ce fait, il est très utilisé pour quantifier l’effet de 

l’électroperméabilisation, mais il peut aussi être un marqueur de mort cellulaire. Dans notre 

cas, pour vérifier si notre traitement d’électroporation induit de la mort cellulaire, nous avons 

traité des peaux avec des plateformes contenant uniquement du TE, et avons attendu 30min, 

pour permettre à une éventuelle réimperméabilisation de se produire, avant de déposer 100µl 

de PI au niveau des électrodes. En parallèle, la même quantité de PI a été appliquée sur des 

peaux NP. Le PI a été laissé 30min à 37°C et a été rincé avant la prise d’image de la peau (Figure 

4-2). 

 

 La quantification de l’intensité de fluorescence (IRF) du PI pour cette expérience n’a révélé 

aucune différence entre une peau vierge de tout traitement (NP) ou une peau traitée après 

Figure 4-2 Évaluation de la mort cellulaire induite par le traitement d’EP avec des plateformes 

nanocomposites. Quantification de l’IRF du PI sur des peaux 30 minutes après traitement, comparée à 

celle d'une peau NP. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de Dunnett vs NP. Aucune 

différence n’est significative. Les barres d’erreurs représentent les écarts-types. n = 3. 
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30min, que ce soit côté anode ou côté cathode. Ainsi, le marquage observé lors de 

l’électroperméabilisation avec le PI par notre dispositif correspond bien à une 

perméabilisation réversible de la peau et la mort cellulaire n’est pas impliquée de manière 

significative dans nos expériences.  

Le champ électrique appliqué a donc été suffisant pour déstabiliser la membrane plasmique 

des kératinocytes de l’épiderme, et permettre l’internalisation du PI dans les noyaux au niveau 

de l’anode. De plus, nous pouvons en déduire que le SC a été assez perméabilisé pour permettre 

au PI d’atteindre les couches plus profondes de l’épiderme. Nous avons noté une asymétrie de 

délivrance qui peut être issue de plusieurs phénomènes. D’une part, elle peut être le résultat 

de forces électrophorétiques poussant ou retenant le PI en fonction de la polarité de 

l’électrode, puisque les pulses appliqués sont unipolaires. D’autre part, notre seconde 

hypothèse implique que l’utilisation de pulses unipolaires génère des structures de 

perméabilisation asymétriques dans la peau en fonction de la polarité de l’électrode, 

permettant au PI d’être plus ou moins délivré en fonction des chemins disponibles. 

4.1.2. Évaluation du caractère transitoire de la perméabilisation 

Le caractère réversible de la perméabilisation de la peau est un point clé, nécessaire pour 

qualifier la méthode de délivrance transdermique par EP comme non invasive. Pour l’évaluer, 

nous avons utilisé un marqueur fluorescent, le Lucifer Yellow (LY), utilisé dans la littérature 

pour estimer l’état de la fonction barrière de peaux de souris [262]. Dans ce test, des 

plateformes nanocomposites regonflées uniquement avec du TE sont utilisées, puis 100µl de 

LY sont déposés à la surface des zones traitées 0, 15, 30 ou 60min après EP. Les échantillons 

sont laissés pendant 1h à 37°C avant d’être rincés et observés. Les images en macroscopie de 

fluorescence montrent un marquage intense aux deux électrodes, mais supérieur à la cathode 

lorsque le LY est appliqué directement après EP (Figure 4-3a). L’intensité de fluorescence 

décroît côté anode dès 15min et le même comportement est observé côté cathode après 

30min. La quantification de l’absorption du LY en fonction du temps permet de valider ces 

tendances. On observe une diminution de la pénétration du LY par la peau en fonction du 

temps, des deux côtés, indiquant que la peau tend à retrouver son imperméabilité initiale 

(Figure 4-3b). Le rétablissement de la fonction barrière côté cathode n’est pas total et stagne 

après 30min. Au contraire, côté anode, on observe un retour complet de l’imperméabilité au 

LY dès 15min.  
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Le retour partiel de l’imperméabilité de la peau après EP avait été observé par Dujardin et 

coll., en mesurant l’impédance de peaux de rats in vivo [118]. L’application d’une série de 10 

pulses de 335V et 5ms avait généré une forte diminution de l’impédance de la peau, puis une 

augmentation de celle-ci avait été observée au cours du temps, sans pouvoir atteindre la 

valeur initiale, même après six heures. Des résultats similaires ont été obtenus in vitro par 

Pliquett et coll. [89].  

Pour le moment, cette réversibilité partielle nous conviendra pour valider notre dispositif, 

puisqu’aucune optimisation de nos paramètres électriques n’a encore été étudiée. Il sera 

nécessaire dans nos futurs travaux de passer sur des modèles in vivo pour étudier plus 

finement l’évolution de l’imperméabilité de la peau après traitement. En effet, notre modèle 

ex vivo ne permet pas de tenir compte de la circulation sanguine, maintenant l’équilibre 

physiologique dans le tissu, ce qui peut modifier le rétablissement de la peau. Des cycles d’EP, 

espacés de plusieurs heures, pourraient être intéressants pour évaluer si des traitements d’EP 

répétés sur une zone restreinte génèrent des dommages irréversibles du SC. 

Figure 4-3 Évaluation de la réversibilité de la perméabilisation. Des plateformes regonflées avec du TE 

sont utilisées pour l’EP d’explants de peaux de souris et 100µl de LY sont appliqués 0, 15, 30 ou 60min 

après traitement, pendant 1h à 37°C. a) Signal de fluorescence du LY par des peaux traitées après 0, 

15, 30 et 60 min, comparé au motif d’absorption d’une peau NP. La cathode est toujours à gauche. b) 

Quantification de l’IRF du LY à la cathode et à l’anode, en fonction du temps attendu avant le dépôt 

de LY, comparé à l’IRF de LY d’une peau NP. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de 

Dunnett vs NP. Codes : * = p < 0.05; ** = p < 0.01; *** = p < 0.001; ns = non significatif. Les barres 

d’erreur représentent les écarts-types. n = 3-4. 
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Cette expérience a aussi permis de mettre en évidence une asymétrie de marquage du LY 

entre les deux électrodes. Celui-ci est approximativement 1,5 fois plus intense côté cathode 

directement après EP. L’absorption de LY durant ce test se produit sans la présence du champ 

électrique. La seule force motrice restante pouvant permettre à la molécule de pénétrer dans 

la peau est une simple diffusion passive.  

L’asymétrie de marquage du LY renforce la seconde hypothèse émise précédemment, qui 

implique que l’application de pulses unipolaires génère des chemins de perméabilisation 

différents en fonction de la polarité de l’électrode. Ces défauts de la fonction barrière du SC 

subsistent encore au bout d’une heure côté cathode, permettant le passage du LY, alors qu’ils 

se sont résorbés côté anode. De plus, comme pour l’expérience précédente, on remarque que 

la délivrance n’est pas uniforme au sein de chaque électrode. La fonction barrière n’est sans 

doute pas affectée uniformément sur toute la surface traitée (~50mm²), l’intensité du champ 

électrique délivré étant dépendante avec la distance inter-électrode. Le marquage plus intense 

en forme de croissant sur le bord interne des zones pulsées, particulièrement observable sur 

l’anode Figure 4-1a, est caractéristique de notre dispositif et correspond à la zone où le champ 

électrique est le plus intense puisque la distance entre les plateformes est la plus faible. Des 

mesures d’impédance lors de traitement d’EP, avec des plateformes plus petites par exemple, 

pourraient nous permettre d’avoir des données plus locales et ainsi déterminer des paramètres 

de pulses optimisés pour rester en régime de perméabilisation totalement réversible. 

4.1.3. Influence de la taille de la molécule sur sa délivrance 

Dans le but d’observer l’impact de la taille de la molécule sur sa délivrance dans la peau 

pendant l’EP, nous avons répété les premières expériences en intégrant le LY dans les 

plateformes, et en comparant avec les résultats obtenus en utilisant des plateformes 

regonflées avec une solution de FD4 (10 fois plus grand que le LY) dans le TE. Nous nous 

sommes focalisés sur les motifs de marquage, ainsi que sur les observations histologiques pour 

évaluer les profondeurs de pénétration des marqueurs.  

D’après les résultats présentés Figure 4-4a, on constate que les deux molécules marquent 

préférentiellement le côté de la cathode, au contraire de ce qui est observé pour le PI. On 

pourrait expliquer ce résultat en considérant la charge des molécules. Le LY est un sel de 

lithium possédant deux fonctions sulfonate. Sa charge globale est négative en milieu aqueux. 
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Le FITC substitué sur le Dextran introduit lui une charge négative à pH neutre, grâce à un 

groupe carboxylate. Cependant, le taux de substitution de FITC est très faible (0,001 à 0,008 

mol FITC/mol glucose) et il semble improbable que ces charges aient le même impact que 

pour le LY. La charge n’est donc qu’une partie de la réponse, et cette observation va également 

dans le sens de notre hypothèse de génération asymétrique de chemins de perméabilisation 

pendant l’EP. On pourrait le vérifier en répétant l’expérience avec une molécule de la taille du 

LY, mais de charge globalement neutre, ou à l’inverse utiliser des dérivés chargés du FD4. C’est 

cette dernière approche qui est explorée par la suite. 

 

Les observations sur les coupes histologiques montrent une accumulation naturelle de LY 

importante dans le SC, comparée à celle du FD4 (Figure 4-4b). De plus, le LY ne pénètre pas le 

SC même au niveau des appendices de la peau comme le follicule pileux visible sur la coupe 

LY NP Figure 4-4b. Les observations sur le côté cathode des peaux pulsées démontrent que le 

FD4 tend aussi à s’accumuler dans le SC sous stimulation électrique, alors que le LY pour sa 

part peut atteindre très largement le derme en traversant le SC. Les deux molécules n’ont pas 

été délivrées de manière identique dans les couches de la peau. Les chemins de délivrance 

existent, comme démontré par la délivrance de LY dans le derme. Mais ils ne sont pas encore 

adaptés pour des molécules plus larges, comme le FD4. On notera tout de même que nos 

paramètres électriques sans optimisation nous permettent d’obtenir des résultats très 

Figure 4-4 Influence de la taille de la molécule sur sa délivrance. Des plateformes regonflées avec du 

LY ou du FD4 ont été utilisées pour l’EP d’explants de peau de souris. a) Motif de marquage de peaux 

traitées par EP avec des plateformes contenant du FD4 ou du LY. La cathode est toujours à gauche. b) 

Observations de coupes histologiques de 10µm d’échantillons traitées avec des plateformes 

contenant du FD4 ou LY. Le FD4 est en vert, le LY en jaune et les noyaux marqués au DAPI en bleu. 
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prometteurs pour la délivrance de molécules hydrophiles de petite taille, ce qui est très 

encourageant pour la suite de ce projet. Il pourrait être intéressant de doser le LY délivré, en 

utilisant une cellule de diffusion de verticale, ou en s’inspirant des travaux de Pliquett et 

Weaver, qui ont utilisé un gel d’agarose comme récepteur, leur permettant de visualiser et 

quantifier la délivrance de sulforhodamine à travers des explants de peu humaine [123]. 

4.1.4. Influence de la charge de la molécule sur sa délivrance 

4.1.4.a. Effets des pulses unipolaires  

Nos expériences précédentes ont mis en lumière une asymétrie intrinsèque structurale 

entre les deux électrodes pendant l’EP. Cependant, des questions sur de l’influence de forces 

électrophorétiques sur les molécules chargées pendant l’EP demeurent. Pour répondre à ces 

questions, nous avons comparé notre molécule modèle FD4 à deux de ses dérivés chargés : 

l’un greffé avec des groupements carboxyméthyle, FD4-CM, et l’autre avec des groupements 

diéthylaminoéthyle, FD4-DEAE, leur conférant respectivement une charge globale négative ou 

positive. Comme dit précédemment, le taux de substitution du FITC est faible, et est inférieur 

au taux de substitution de carboxyméthyle et d'azote de deux ordres de grandeur. Or la 

mobilité électrophorétique des molécules dépend directement de la concentration des 

formes chargées, à pH donné [289]. On considère donc le FD4 globalement neutre pour cette 

expérience.  

Les images de macroscopie en fluorescence montrent des motifs de marquage différents 

en fonction des molécules (Figure 4-5a). Dans un premier temps, la quantification de l’IRF du 

FITC sur les peaux traitées nous permet de vérifier l’effet positif de l’EP sur l’absorption de 

FD4 en surface de la peau du côté de la cathode, résultat qui n’avait pas été présenté dans la 

partie ci-dessus. Ensuite, on remarque une absorption doublée du FD4-CM à la cathode, alors 

qu’elle est égale au FD4 côté anode. Ces deux molécules sont d’ailleurs significativement 

moins présentes côté anode, en comparaison avec les résultats NP. Un comportement opposé 

est observé pour le FD4-DEAE : l’absorption est 30% plus faible que pour le FD4 à la cathode, 

mais elle semble augmentée à l’anode (Figure 4-5b). 

Ces observations peuvent être expliquées en considérant la polarité des électrodes. Dans 

notre configuration, la cathode est négative, de ce fait l’électrophorèse pousse les molécules 

chargées négativement, comme le FD4-CM, de la plateforme vers la peau. Au contraire, elles 
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sont « retenues » dans la plateforme côté anode. Les observations faites sur les coupes 

histologiques montrent une accumulation des trois molécules dans le SC, avec une intensité 

et une uniformité semblable à ce qui est observé sur les surfaces en macroscopie de 

fluorescence. 

 

Finalement, une comparaison de l’absorption passive des dérivés de FD4 sur des peaux NP 

est présentée comme expérience de contrôle Figure 4-6. L’IRF mesurée proche de 1 indique 

que le signal de fluorescence du FITC absorbé par les peaux non traitées est très faible et très 

proche de leur intensité d’autofluorescence. Aucune différence entre le marquage des trois 

molécules n’est observée.  

Figure 4-5 Influence de la charge de la molécule sur sa délivrance. Des plateformes regonflées avec 

une solution de FD4 ou d'un de ses deux dérivés chargés FD4-CM (-) et FD4-DEAE (+), ont été utilisées 

pour l’EP d’explants de peau de souris. a) Motifs de marquage de peaux traitées par EP avec des 

plateformes contenant du FD4, du FD4-CM ou du FD4-DEAE. La cathode est toujours à gauche. b) 

Quantification de l’IRF du FITC à la cathode et à l’anode de peaux traitées, comparé à l’IRF de FITC sur 

des explants NP. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de Tukey pour comparer les séries 

à la série NP puis entre elles. Codes : ** = p < 0.01; *** = p < 0.001; sinon non significatif. Les barres 

d’erreurs représentent les écarts-types, n = 3-9. c) Observations de coupes histologiques de 10µm 

d'explants de peau traitée avec des plateformes contenant du FD4, du FD4-CM ou du FD4-DEAE. Le 

FITC est en vert, les noyaux marqués au DAPI en bleu. 
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4.1.4.b. Effets des pulses bipolaires  

Afin de vérifier notre hypothèse sur l’électrophorèse et l’asymétrie intrinsèque de 

perméabilisation, nous avons réalisé une expérience complémentaire où la polarité des 

électrodes est inversée entre chaque pulse (paramètres EGT-inv) tout en conservant un 

nombre total de pulses égal à 8. Les plateformes sont regonflées avec une solution de PI, petit 

et positivement chargé, et de FD4. La quantification des IRF du PI présentée Figure 4-7 a 

montré une délivrance équivalente aux deux électrodes, ce qui est différent des résultats 

présentés en Figure 4-1, où le PI marque préférentiellement l’anode avec des pulses 

unipolaires. La quantité délivrée semble réduite, mais mieux répartie. Les forces 

électrophorétiques poussant le PI vers la peau ou vers la plateforme, alternativement en 

fonction de la polarité de l’électrode, pourraient effectivement expliquer ce résultat.  

 

Figure 4-6 Comparaison de l’absorption naturelle des trois dérivés de FD4. Des plateformes contenant 

du FD4, FD4-CM ou FD4-DEAE sont laissées 30 min sur des peaux, sans EP, puis rincées avant 

imagerie. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de Tukey pour comparer les séries entre 

elles. Les différences sont non significatives. Les barres d’erreur représentent les écarts-types, n = 3. 

NP  :  FD4          FD4-CM   FD4-DEAE 

Figure 4-7 Effets des pulses bipolaires sur la délivrance de PI et DU FD4. Des plateformes regonflées 

avec du PI et du FD4 sont utilisées pour appliquer un traitement d’EP bipolaire à des explants de peau 

de souris. Le nom de l’électrode est attribué d’après sa polarité lors du premier pulse. Quantification 

de l’IRF du PI et du FITC. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de Tukey pour comparer 

les entre elles. Codes : * = p < 0.05; *** = p < 0.001; ns = non significatif. Les barres d’erreur 

représentent les écarts-types, n = 3. 
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 Dans le cas du FD4, la quantité délivrée côté cathode est réduite de moitié par rapport à 

l’expérience précédente, mais elle est équivalente à la quantité délivrée à l’anode. Comme 

pour le PI l’utilisation de pulses bipolaires permet une meilleure répartition de la délivrance. 

Dans les expériences décrites jusqu’ici, nous avons considéré le FD4 comme globalement 

neutre. Par conséquent, nous avons considéré l’influence des forces électrophorétiques sur 

cette molécule comme négligeable, comparée aux autres molécules étudiées. Cependant, 

cette influence n’est probablement pas inexistante, et doit jouer un rôle dans ce résultat. Une 

autre explication pourrait être que les chemins de perméabilisation, asymétriquement 

générés dans le cas de pulses unipolaires, deviennent équivalents dans le cas de pulses 

bipolaires. Pour continuer l’analyse, il pourrait être intéressant de répéter l’expérience des 

pulses bipolaires avec une molécule neutre, plus petite que le FD4, et avec les dérivés chargés 

du FD4. 

4.1.5. Durée de délivrance du principe actif après les impulsions 

Dans le but d’évaluer la durée de la délivrance et de discriminer entre les contributions 

respectives des forces électrophorétiques et de la diffusion passive, le temps de contact entre 

les plateformes et la peau après traitement par EP unipolaire a été varié. Des plateformes 

regonflées avec une solution de LY ou de FD4 ont été utilisées pour pulser des explants et 

laissées en place pour différentes durées, 0, 5, 15, 30 ou 60min avant le rinçage et l’imagerie. 

Les résultats montrent que l’absorption des deux molécules côté cathode est 

significativement supérieure à l’absorption naturelle, et ce quelle que soit la durée du contact 

(Figure 4-8).  

Il n’y a pas d’évolution de cette quantité en fonction du temps pour les deux molécules. 

Une analyse statistique comparant les échantillons pulsés entre eux l’a confirmé. Concernant 

le côté anode, la délivrance du LY n’a pas été significativement affectée par l’EP. On observe 

un comportement différent pour le FD4, où la délivrance est significativement diminuée. Par 

conséquent, nous pouvons conclure que pour une molécule négativement chargée, la 

délivrance côté cathode est immédiate. Elle est également principalement assurée par 

l’électrophorèse puisque la fonction barrière est affectée au moins 30min de ce côté. Le 

caractère négligeable de la diffusion passive devant l’électrophorèse pendant l’application des 

pulses avait déjà été observé dans la littérature [105, 115]. 
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4.1.6. Compréhension des phénomènes observés  

Nos expériences ont mis en évidence une asymétrie de l’absorption des molécules entre 

les deux électrodes, indépendante de la force électrophorétique (Figure 4-3). En considérant 

les travaux de Weaver et coll. [96], la structure du stratum corneum (SC) peut être décrite avec 

un modèle brique et mortier, où les cornéocytes sont séparés les uns des autres par des 

bicouches lipidiques. Des régions de transport locales (Local Transport Regions LTRs) se 

forment dans cette structure à partir de défauts aqueux lorsqu'elle est soumise à un champ 

électrique pulsé, permettant ainsi à des molécules hydrophiles de traverser le SC. À notre 

connaissance, nous sommes les premiers à utiliser cette configuration et cette géométrie 

d’électrodes, nous proposons ici l’idée que les LTR ne sont pas générées uniformément aux 

deux électrodes avec des pulses unipolaires. Ces LTR pourraient être plus larges et/ou plus 

nombreuses côté cathode (–), offrant plus de chemins aqueux adaptés au passage des 

molécules hydrophiles au travers du SC. Une représentation schématique de cette vision est 

Figure 4-8. Délivrance du principe actif après électroporation. Quantification de l’IRF du LY et du FITC 

à la cathode et à l’anode de peaux traitées avec des plateformes regonflées avec du LY ou FD4, en 

fonction du temps de dépôt des plateformes. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de 

Dunnett vs NP. Codes : * = p < 0.05; ** = p < 0.01; *** = p < 0.001; non significatif sinon. Les barres 

d’erreurs représentent l’écart type, n = 3-9. 
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présentée dans la Figure 4-9. Pour approfondir cette théorie, nous souhaiterions faire des 

mesures électriques in situ du système (dispositif + peau pendant un traitement d’EP), et 

notamment mesurer l’impédance du tissu en fonction du temps. Ces données seront 

particulièrement utiles pour construire un modèle numérique du système. 

 

Nos expériences ont également démontré une influence claire de la taille et de la charge 

des molécules sur leur délivrance, ce qui est tout à fait attendu d’après la littérature [105, 

290]. La perméabilisation induite par l’EP s’est révélée suffisante pour délivrer des molécules 

de la taille du LY jusque dans le derme, et ce résultat encourageant pourrait nous permettre 

de passer sur des modèles de peau plus proches de la peau humaine, comme la peau de 

cochon, pour cette gamme de molécules (Figure 4-4). Pour des molécules plus grandes comme 

les différents dérivés de FD4 utilisés, les résultats ont montré une accumulation dans le SC, 

sans jamais le traverser. Cette accumulation est cependant significativement augmentée par 

le traitement signifiant qu’il y a tout de même un effet de l’EP.  

La taille de la molécule est surement le facteur limitant pour le moment, découlant de 

l’asymétrie de perméabilisation du SC qui change l’équilibre entre les deux forces motrices de 

délivrance que sont la diffusion passive et l’électrophorèse. En effet, nous avons observé que 

la délivrance se produisait majoritairement pendant l’application du traitement EP, et nous en 

avons déduit que l’électrophorèse était la force motrice principale (Figure 4-8), ce qui est 

cohérent avec les travaux de Regnier et coll. [115]. Cependant, dans cette même expérience, 

où des plateformes regonflées avec du LY ou FD4 ont été utilisées pour l’EP, nous avons 

observé un comportement différent entre les deux molécules côté anode. L’absorption de FD4 

Figure 4-9 Les LTRs sont générées différemment en fonction de la polarité de l’électrode pendant le 

traitement par EP. Elles sont peut-être plus nombreuses et /ou plus larges coté cathode. Adapté de 

Weaver et coll. [96]. 
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a été significativement diminuée alors que celle du LY est restée inchangée. Pourtant, les 

résultats présentés dans la Figure 4-3 démontrent qu’il est possible d’améliorer la délivrance 

de LY côté anode, quand celui-ci est appliqué après l’EP. Il y a donc des LTR adaptées au 

passage du LY des deux coté, cathode et anode. Dans le cas d’une délivrance simultanée à l’EP, 

on en déduit que l’électrophorèse côté anode s’oppose et inhibe l’effet de la diffusion passive. 

Pour le FD4, si les LTR à l’anode ne sont pas adaptées à sa taille, il ne peut y avoir de diffusion 

passive. Il ne reste alors que l’électrophorèse retenant la molécule dans la plateforme (faible 

charge négative), et réduisant ainsi la délivrance globale.  

Cette idée peut être appuyée en reprenant la délivrance du FD4-DEAE positivement chargé 

à la cathode (Figure 4-5). Dans cette expérience, nous avons supposé que du côté de la 

cathode, les charges négatives plus nombreuses dans le cas du FD4-CM renforcent 

l’électrophorèse et améliorent sa délivrance, comparé au FD4. On s’attendrait à observer le 

même résultat avec le FD4-DEAE à l’anode, cependant ce n’est pas du tout le cas. L’absorption 

de cette molécule n’est pas différente du contrôle. Par conséquent, nous en avons conclu que 

malgré la poussée électrophorétique, la délivrance n’était pas possible, car il n’y avait pas de 

« portes ouvertes » à savoir de LTR adaptées au passage de cette molécule. Nous avons tenté 

de résumer tous les phénomènes observés et expliqués ici, en fonction de la taille et de la 

charge des molécules dans le schéma suivant (Figure 4-10). 

Pour résumer : 

- FD4 : l’implication de l’électrophorèse est réduite comparée aux autres molécules. Les 

LTR sont suffisantes à la cathode pour permettre une délivrance par l’effet combiné de 

l’électrophorèse et de la diffusion passive, se limitant au SC. À l’anode, pas de diffusion 

passive possible, car les LTR ne sont pas adaptées. Les forces électrophorétiques 

retiennent le FD4 dans la plateforme réduisant la délivrance globale. 

 

- LY : plus petit que le FD4, les LTR sont adaptées des deux côtés. À la cathode, on observe 

l’effet combiné l’électrophorèse et de la diffusion passive, ce qui augmente 

grandement la délivrance globale jusque dans le derme. Côté anode, les deux forces 

s’opposent et s’annulent. 
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- FD4-CM : la contribution des forces électrophorétiques est plus grande comparée au 

FD4, donc la délivrance globale est plus importante que pour le FD4 coté cathode alors 

qu’il n’y a pas de différence à l’anode. 

 

- FD4-DEAE : a une charge opposée aux trois autres molécules. La contribution des forces 

électrophorétiques aux deux électrodes est inversée. Elle s’oppose à la diffusion passive 

côté cathode, réduisant la délivrance globale. À l’anode, la délivrance globale n’est pas 

impactée par l’électrophorèse puisque les LTR ne sont pas suffisantes laisser traverser 

la molécule. 

 

 

 

Figure 4-10 Schéma de la délivrance globale résultant de l’électrophorèse et de la diffusion passive à 

travers les LTR générées par EP de la peau avec des plateformes nanocomposites, en fonction de la 

taille et de la charge de la molécule à délivrer. La direction des flèches indique l’évolution de la 

délivrance dans des peaux traitées par rapport à la délivrance dans des peaux non traitées. Les 

rectangles signifient qu’aucune évolution liée à l’EP n’est observée. 
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4.1.7. Validation du FD4 comme modèle pour mimer l’insuline  

Le FD4 a été utilisé dans ces travaux comme molécule modèle pour mimer une 

macromolécule, comme l’insuline. Toutefois, le dextran et l’insuline étant respectivement un 

dérivé du glucose et une protéine, ils ont des fonctions chimiques différentes et une charge 

globale différente. Dans le but de valider si le FD4 est représentatif du comportement de 

l’insuline pendant l’électroporation d’explants de peau de souris avec notre dispositif, des 

plateformes ont été regonflées avec de l’insuline marquée avec du FITC.  

Les motifs de marquage et l’IRF de l'insuline marquée après EP ont été comparés avec ceux 

du FD4 et du FD4-CM. Les trois molécules présentent le même motif, avec une délivrance 

marquée à la cathode, en particulier pour le FD4-CM, et presque aucune trace visible à l’anode 

(Figure 4-11a).  

 

La quantification a montré une différence significative d’intensité entre le marquage du 

FD4-CM et celui de l’I-FITC (Figure 4-11b), alors qu’il n’y en a pas entre le FD4 et l’I-FITC. Les 

observations des coupes histologiques nous ont permis de voir que l’I-FITC, comme les dérivés 

Figure 4-11 Comparaison de la délivrance assistée par EP d’insuline marquée (I-FITC) avec celle du 

FD4 et du FD4-CM. a) Motifs de marquage de peaux traitées par EP avec des plateformes contenant 

de l’I-FITC, du FD4 ou du FD4-CM. La cathode est toujours à gauche. b) Quantification de l’IRF du FITC 

à la cathode de peaux traitées. Analyses statistiques : ANOVA 1 facteur, post test de Dunnett vs I-

FITC. Codes : ** = p < 0.01; ns = non significatif. Les barres d’erreurs représentent l’erreur type, n = 3-

9. c) Observations de coupes histologiques de 10µm d’explants de peau de souris traités avec des 

plateformes contenant l’I-FITC, du FD4 ou du FD4-CM. Le FITC est en vert, les noyaux marqués au 

DAPI en bleu. 
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de FD4, tendait à s’accumuler dans le SC sans le traverser (Figure 4-11c). Nous avons conclu 

de cette expérience que le FD4 avait un comportement identique à l’I-FITC dans nos conditions 

d’utilisation, et qu’il était adapté pour procéder dans de futurs travaux à l’optimisation des 

paramètres électriques pour la délivrance transdermique de macromolécules. 

Pour conclure sur cette partie, nous avons obtenu des résultats encourageants montrant 

une perméabilisation transitoire de la peau, avec une délivrance immédiate de petites 

molécules hydrophiles dans le derme. Nous avons démontré que l’EP de la peau avec des pulses 

unipolaires provoquait la génération asymétrique de LTR dans le SC, en fonction de la polarité 

de l’électrode. Les macromolécules, mimées par le FD4, ne peuvent pas encore être délivrées à 

travers le SC. Cependant, les paramètres électriques utilisés dans ces travaux sont inspirés de 

travaux antérieurs sur la délivrance intradermique de gènes. De ce fait, il reste une très grande 

marge de manœuvre pour procéder à l’optimisation de la perméabilisation du SC et 

l’augmentation de pénétration des macromolécules, notamment en modifiant l’amplitude et 

la durée des pulses. 

La poussée électrophorétique semble être un levier puissant pour améliorer la délivrance, 

et il pourrait être intéressant d’augmenter à la fois la tension et la durée des pulses. Toutefois, 

d’après les travaux de Zorec et coll. [106], des pulses courts avec une forte tension seraient 

responsables de la génération d’une forte densité de petits défauts dans le SC, alors que 

l’application de pulses plus longs avec une tension plus faible résulterait en de moins 

nombreuses, mais plus larges LTR, ce qui semble plus efficace pour la délivrance transdermique 

de macromolécules. De ce fait, nous voudrions poursuivre l’étude en essayant des 

combinaisons de pulses ayant des durées et des tensions différentes. L’idée serait d’optimiser 

la génération des LTR avec de premiers pulses, puis d’y pousser les macromolécules par 

électrophorèse, et ce tout en préservant l’intégrité du tissu.  

Enfin, des mesures d’impédance du système sont en cours d’implémentation pour 

poursuivre à la fois l’optimisation des paramètres et la compréhension des mécanismes de 

délivrance. Elles serviront notamment de base pour construire et affiner un modèle numérique 

de notre système. Il serait très intéressant, par exemple, de pouvoir suivre l’évolution de 

l’impédance de la peau pendant le traitement pour adapter les paramètres électriques, comme 

décrit par Atkins et coll. [291]. 
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4.2. Influence de paramètres externes au dispositif  

La suite de ce chapitre sera consacrée à l’évaluation de paramètres plus 

environnementaux, non abordés jusqu’ici. L’exploration et la compréhension de l’influence de 

ces paramètres ne sont pas abouties et nécessiteraient des expériences plus approfondies. 

Cependant, nous avons présenté ici nos observations et conclusions préliminaires. 

4.2.1. Influence du modèle de tissu 

4.2.1.a. Fraicheur du tissu  

Pendant ces travaux, nous avons pu travailler avec des explants frais de peau de souris, 

prélevés quelques heures seulement après le sacrifice de l’animal. Pour des questions 

pratiques et d’économie d’échantillons, nous avions envisagé très tôt de conserver ces 

explants sur une gaze humidifiée au PBS pendant 24h à 4°C. Nous avons comparé les résultats 

de traitement d’EP avec des plateformes nanocomposites sur peaux fraichement explantées 

et peaux réfrigérées 24h, pour vérifier si nous pouvions utiliser les deux indifféremment. 

D’après l’analyse des résultats présentés dans la Figure 4-12, les deux types de peaux sont 

équivalents et le temps de conservation n’a pas d’influence sur la délivrance. Cependant, les 

quelques mesures faites avec ces explants réfrigérés (n = 3) sont peu reproductibles. Cette 

variabilité pourrait probablement être diminuée avec un nombre plus grand de mesures, mais 

elle pourrait très bien être issue d’un « vieillissement » de l’explant.  
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Figure 4-12 Comparaison de la délivrance FD4 assistée par EP en fonction de la fraicheur de l’explant. 

Les peaux fraiches sont utilisées jusque 3h après prélèvement, les peaux dites réfrigérées ont passé 

24h à 4°C avant l’EP. Les plateformes nanocomposites AGR+NTC+CMC SSC sont regonflées avec une 

solution TE+FD4. Quantification de l’IRF du FITC à la cathode, les barres représentent la moyenne et 

les écarts-types. Analyse statistique : t test avec correction de Welch, non significatif. n = 3 - 12. 
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Les conditions de conservation n’étaient peut-être pas adaptées puisque Pliquett et 

Pliquett n’ont pas observé d’altération de la fonction barrière d’explants frais de peau 

humaine pendant 200h, par mesure d’impédance, lorsqu’ils sont conservés hydratés à 37°C 

[292]. Sans pouvoir lever ce doute, nous avons préféré continuer d’utiliser des peaux les plus 

fraiches possibles pendant ces travaux.  

L’influence de la fraicheur de l’explant sur la délivrance pourra être un paramètre 

d’importance par la suite, notamment pour le développement de modèle numérique. L’idéal 

pour s’en affranchir serait de passer sur un modèle in vivo, mais il faudra d’abord optimiser 

une première fois les paramètres d’électroporation. De plus, le modèle murin n’est pas 

complètement équivalent au modèle humain, en termes d’épaisseur notamment. Il est 

suffisant pour de premières expériences, mais il sera impératif de valider notre dispositif sur 

des modèles porcins, ou même si possible humains, dans la suite des travaux. 

4.2.1.b. Changement de modèle – Épiderme reconstruit humain 

Une autre solution pour limiter le problème de répétabilité des résultats sur le modèle ex 

vivo serait de passer sur un modèle de tissus cultivé artificiellement, dont nous contrôlerions 

les caractéristiques. Nous avons eu la possibilité de faire un essai d’EP avec les plateformes 

nanocomposites sur des épidermes reconstruits humains (ERH) cultivés dans l’équipe de 

biophysique cellulaire à l’IPBS. Les ERH sont cultivés à partir de kératinocytes ensemencés sur 

une membrane en polycarbonate dans un milieu de culture. Ils sont ensuite exposés à une 

interface air/milieu pour provoquer la différenciation des kératinocytes en cornéocytes, et 

ainsi former un stratum corneum artificiel (Figure 4-13).  

 

Figure 4-13 Schéma de la culture d’un ERH et photographie du dispositif expérimental 

d’électroporation avec ces tissus. 
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Les supports d’ancrage des ERH cultivés au laboratoire ont un diamètre interne de 8mm, 

ce qui correspond parfaitement à notre dispositif d’électroporation n°2. Les ERH sont disposés 

sur une gaze humidifiée au PBS qui servira de milieu continu pour assurer le passage du 

courant Figure 4-13. La Figure 4-14a présente l’image de macroscopie en fluorescence 

obtenue après traitement d’EP de type EGT sur deux ERH, à l’aide de plateformes regonflées 

avec une solution de PI et FD4 dans le TE.  

Nous n’avons pas pu faire de quantification sur cet échantillon, car il n’y a pas de zone NP 

pour calculer une IRF, mais il est intéressant de noter qu’on observe le même comportement 

de délivrance des deux molécules que sur un explant de peau de souris. Le FD4 ne marque 

que le côté cathode et le PI majoritairement l’anode. Les coupes histologiques de ces 

échantillons montrent une accumulation du FD4 dans le SC, plus épais que chez la souris, côté 

cathode. Quelques noyaux marqués au PI peuvent être observés côté anode (Figure 4-14b). 

L’uniformité du marquage pourrait être améliorée en retirant l’ancrage avant le traitement, 

et ainsi assurer un meilleur contact électrique. Avant de continuer avec ce modèle, il serait 

nécessaire d’évaluer le marquage PI lié à la mort cellulaire, comme ce qui avait été fait avec 

les peaux de souris, mais les premiers résultats sont tout à fait encourageants. 

 

 

Figure 4-14 Essai de délivrance de FD4 et de PI par EP sur des épidermes reconstruits humains (ERH) à 

l’aide de plateformes nanocomposites. a) Signal de fluorescence du FD4 et du PI sur des ERH traités. 

La cathode est à gauche. b) Observations de coupes histologiques de 10µm d’ERH traités avec des 

plateformes contenant du FD4 et du PI. Le FITC est en vert, le PI en rouge et les noyaux marqués au 

DAPI en bleu. 
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Passer sur ce type de modèle présente plusieurs avantages. En plus de nous permettre de 

passer sur un modèle plus proche de la peau humaine, nous pourrions adopter une approche 

« couche par couche », pour la compréhension des mécanismes de délivrance et 

l’établissement des modèles numériques. En effet, ici nous ne présentons qu’un modèle 

d’épiderme, mais il est possible d’y ajouter le derme. Enfin, il nous permettrait jusqu’à un 

certain point de nous affranchir d’expérimentations animales. Il serait possible d’étudier la 

perméabilisation du SC en utilisant directement des explants de peau humaine dermatomée, 

c’est-à-dire que l’épiderme est séparé du derme et de l’hypoderme par traitement chimique 

[293, 294], mais il peut être complexe d’obtenir ces explants. 

Dans ces travaux, nous avons utilisé des explants provenant d’animaux sacrifiés dans le 

cadre d’autres travaux de l’équipe. Dans le but d’en faire une utilisation optimisée, nous avons 

tenté de les conserver d’une journée sur l’autre sans être satisfaits de la comparaison des 

résultats. La méthode de conservation est peut-être en cause. Une alternative à l’utilisation 

d’explants biologiques provenant d'animaux ou de déchets chirurgicaux humains pourrait être 

trouvée avec des tissus cultivés artificiellement, comme les épidermes reconstruits humains 

(ERH). Les ERH sont moins complexes que ne le sont les explants de peau, et pourraient nous 

permettre d’affiner notre compréhension des mécanismes de délivrance en adoptant une 

approche « couche par couche ». 

4.2.2. Considérations sur les variations de pH in situ 

Le but du dispositif et du matériau nanocomposite que nous avons élaborés est de 

permettre la perméabilisation de tissu et la délivrance de principe actif simultanément. Par 

conséquent, des réactions de type électrochimiques peuvent se produire aux électrodes 

pendant l’EP. Sous stimulation électrique, des espèces comme l’eau, le fer contenu dans les 

cylindres en acier inox, ou le cuivre, sont susceptibles d’être transformées, induisant des 

variations pH. En convention récepteur dans notre dispositif, la cathode négative est le siège 

d’une réduction, et l’anode positive, le siège d’une oxydation. Dans la littérature, dans certains 

dispositifs de délivrance transdermique in vitro, comme les cellules de diffusion verticale, ou 

in vivo comme les plis de peau, les électrodes sont immergées ou au contact des solutions 

donneuse ou réceptrice, et donc sont également le siège de réactions d’oxydoréductions, mais 

aucune variation de pH n’est observée dans ces solutions [116, 118]. Dans notre dispositif, 

tout le liquide est traversé par le champ électrique, nous nous attendons donc à observer une 
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augmentation globale du pH par réduction des ions H+ coté cathode et acidification côté 

anode. Ces variations de pH pourraient avoir des effets sur le principe actif : sa forme 

prédominante pourrait changer, ce qui pourrait impacter sa délivrance, sa solubilité ou son 

efficacité. 

4.2.2.a. Traitement avec des pulses unipolaires  

Le but de l’expérience présentée ici ne sera pas de proposer une compréhension 

approfondie des phénomènes, mais juste de les apprécier. Il n’y a pas assez de liquide au 

niveau des plateformes pour utiliser des méthodes accessibles, comme le papier pH ou un pH-

mètre. Notre alternative a été de regonfler des plateformes en agarose avec une solution de 

rouge de phénol, un indicateur coloré du pH, utilisé dans les milieux de culture cellulaire. Cette 

molécule a une taille similaire au PI et au LY. Elle permet de repérer de manière visuelle les 

variations de pH entre 6.2, où il est jaune, et 8.2, où il est rose foncé. Il a une teinte rouge 

orangé à pH 7.4, le pH de nos solutions tampon. Une approche similaire a été utilisée par Olaiz 

et coll. pour le rôle du pH dans les dommages infligés aux tissus pendant le transfert de gène 

in silico et in vivo [295, 296]. Les plateformes ont ensuite été utilisées pour traiter des explants 

de peau en EP avec des paramètres EGT, classiques dans nos travaux. La méthode est assez 

sommaire et peu précise dans notre cas, mais nous a donné de premières indications. 

La Figure 4-15a «avant» montre que les plateformes avant utilisation ont bien une couleur 

orangée correspondant à un pH neutre. Cette couleur vire fortement, immédiatement après 

application de l’EP, vers le rose côté cathode et le jaune côté anode. Nous n’avons pas 

d’échelle de teinte spécialement préparée pour l’expérience, mais d’après les variations 

classiques de couleur du rouge de phénol en solution, nous pouvons supposer que le pH 

atteint au moins 8 à la cathode et au moins 6 à l’anode. Il faudrait poursuivre l’étude, avec 

d’autres indicateurs colorés comme le rouge de méthyle et la phénolphtaléine qui ont des 

transitions à 6,2 et 8,3, pour avoir une valeur plus précise du pH aux électrodes [295], mais ce 

résultat a confirmé nos prévisions.  

Le rouge de phénol a pu être délivré dans la peau, comme le montre le marquage présent 

sur la peau traitée, rincée après 30min (Figure 4-15b). Les traces sont de la même couleur que 

les plateformes correspondantes après traitement. 
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L’image de droite sur la Figure 4-15b montre que ces traces tendent à s’équilibrer ou 

disparaitre 4h après traitement. Notre modèle ex vivo ne permet pas l’homéostasie générée 

par la circulation sanguine, mais ce résultat indique que les variations de pH induites par l’EP 

pourraient être très locales et se rééquilibrer à terme in vivo. Des effets du pH acide ou alcalin 

pendant ce laps de temps ne sont cependant pas à exclure. Une réponse préliminaire pourrait 

être apportée par la mesure du pH dans la partie réceptrice d’une cellule de diffusion verticale, 

après traitement d’EP d’un explant de peau avec des plateformes regonflées avec une solution 

de LY par exemple.  

Par conséquent, il est fort probable que les molécules délivrées dans les expériences 

présentées jusque-là aient été sujettes à des variations de pH. Le rendement quantique de 

fluorescence du FITC y est par exemple très sensible, il faudra peut-être en tenir compte par la 

suite pour corriger les quantifications. Cependant le LY, lui n’y est pas sensible [297]. Par 

conséquent, le raisonnement que nous avons présenté dans la première partie de ce chapitre 

n’est pas fondamentalement remis en cause, mais il faudra l’affiner. Enfin, il a été observé que 

le retour de la fonction barrière du SC était plus rapide à pH acide qu’à pH neutre [298], ce qui 

pourrait expliquer en partie le retour total et rapide de la fonction barrière à l’anode avec notre 

dispositif (Figure 4-3). 

Figure 4-15 Évaluation des variations de pH pendant le traitement d’explant de peau de souris par EP. 

a) Observations des variations de couleur du rouge de phénol contenu dans des plateformes en 

agarose, avant et après traitement par EP. b) Observations de la surface d’explant de peau rincée, 

30min et 4h après traitement par EP. 
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4.2.2.b. Traitement avec des pulses bipolaires 

L’utilisation de pulses bipolaires nous a permis d’homogénéiser la délivrance de FD4 dans 

nos expériences précédentes (Figure 4-7). Nous avons voulu savoir si l’application de telles 

impulsions pourrait également permettre d’équilibrer le pH pendant la délivrance. Nous avons 

donc répété l’expérience présentée ci-dessus en utilisant des pulses bipolaires (EGT-inv 

chapitre 2, Figure 2-17). Les résultats se sont révélés assez différents de ceux présentés sur la 

Figure 4-15. Les photos Figure 4-16 montrent que les plateformes d’agarose ont un aspect 

moucheté jaune et rose après EP. Ces couleurs s’homogénéisent par diffusion au bout de 

30min, vers une couleur plus proche de l’orange (Figure 4-16, t = 0 et 30min). Le résultat est 

beaucoup moins tranché que lorsque la polarité des électrodes n’est pas inversée pendant le 

traitement. Les plateformes de gauche semblent tendre vers le jaune, et celles de droite vers 

le rose. C’est donc le dernier pulse qui impose la tendance finale du pH. En effet, le dernier 

pulse étant négatif, l’électrode de gauche est le siège d’une oxydation lors de celui-ci, 

abaissant le pH.  

 

 

Figure 4-16 Évaluation des variations de pH pendant le traitement d’explant de peau de souris par EP 

avec des pulses bipolaires. Gauche et centre : observations des variations de couleur du rouge de 

phénol contenu dans des plateformes en agarose, à t = 0 et 30min après traitement par EP bipolaire. 

À droite : observations de la surface d’explants de peau rincée 30min après traitement. Les deux 

séries de photos correspondent à la répétition de la même expérience. 
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Le marquage laissé par le rouge de phénol sur les explants est moins intense que dans 

l’expérience précédente. Les deux côtés ne semblent pas non plus avoir des couleurs aussi 

différentes que sur la Figure 4-15. L’inversion de la polarité des électrodes pendant le 

traitement pourrait être une solution si les variations de pH s’avéraient délétères pour la 

délivrance transdermique de principe actif par électroporation avec notre dispositif. 

Nous avons mis en évidence une variation du pH aux électrodes pendant l’application du 

traitement d’EP, se répercutant jusque dans la peau. L’utilisation de pulses bipolaires semble 

réduire l’ampleur de ce phénomène. Des expériences supplémentaires sont nécessaires pour 

évaluer l’impact de ces variations sur la peau ainsi que leur pérennité, mais ce paramètre 

semble d’importance pour la délivrance transdermique avec notre dispositif. 

4.2.3. Influence de la conductivité de la solution d’hydratation de la gaze 

L‘obtention d’un financement ANR en complément de ce projet de thèse a permis le 

lancement de travaux concernant l’implémentation de modèles numériques. Travailler sur ces 

modèles nous a poussé à prendre en considération des facteurs qui jusque-là n’avaient pas 

attiré notre attention. 

C’est un PBS commercial qui est utilisé dans la majorité de nos travaux pour hydrater la 

gaze sur laquelle est déposé l’explant. Cette gaze humide avait pour but premier de garantir 

l’hydratation des explants pendant l’utilisation. Les premières simulations, issus des travaux 

de thèse de G. Kougkolos (encadré par E. Flahaut et Z. Valdez-Nava , ANR Carbo²Derm, non 

présentées ici) ont montré que les lignes de densité de courant lors de l’EP pourraient passer 

en priorité par la gaze du fait de sa conductivité de 1514mS/m, bien supérieure à celle de la 

peau en général. En effet, d’après les données rassemblées et utilisées par Pavšelj et Miklavčič 

dans leur modèle numérique de délivrance transdermique sur un pli de peau [299], la couche 

la plus conductrice, le derme a une conductivité d’environ 200mS/m, et le SC environ 

0,5mS/m. Nous avons cherché à déterminer quel était le rôle joué par cette couche 

conductrice dans les résultats obtenus jusqu’à présent. Dans l’expérience présentée Figure 

4-17, des plateformes nanocomposites AGR+NTC+CMC séchées sous charge ont été 

regonflées dans une solution de FD4 dans le TE, pour pulser des explants de peau disposés sur 

une gaze contenant du PBS ou du TE. Le TE a lui une conductivité plus proche du derme et de 

l’hypoderme (154mS/m), il représente une situation plus réaliste.  
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La pénétration de FD4 à la cathode de peaux pulsées sur une gaze contenant du TE n’est 

significativement pas différente du contrôle non pulsé (NP), au contraire des résultats obtenus 

jusqu’à présent avec du PBS.  

La conductivité de la gaze exerce donc une influence directe sur l’efficacité de 

l’électroporation en influençant la trajectoire des lignes de champ. Dans le but de limiter les 

stimulations nerveuses et les sensations de douleurs et fonction de la visée thérapeutique, il 

est important de pouvoir localiser la profondeur de pénétration du champ électrique dans le 

SC [124]. Ce sera un critère d’optimisation des paramètres électriques d’électroporation 

lorsque nous pourrons travailler sur peau porcine ou humaine, ou sur des épidermes 

reconstruits humains, la peau murine étant plus fine. 

4.2.4. Mesures de température in situ 

Une élévation locale de la température pendant le traitement d’EP pourrait être 

rédhibitoire si elle résultait en un endommagement des tissus ou des molécules 

thérapeutiques. Dans leurs travaux, Vanbever et coll. avaient étudié la tolérance de la peau 

au traitement d’EP in vivo et avaient montré une bonne tolérance, dépendante des 

paramètres électriques utilisés [112]. Les travaux théoriques de Martin et coll. prédisent 

également que l’EP peut être appliquée sans endommager ou altérer thermiquement la peau 

[111]. Ici, nous avons cherché à vérifier que l’élévation de la température provoquée par notre 
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Figure 4-17 Comparaison des IRF du FITC mesurées à la cathode d’explants de peau de souris traitées 

avec des plateformes nanocomposites sur des gazes humidifiées avec du PBS ou du TE, comparés à 

l’IRF sur des peaux non pulsées. Les plateformes sont regonflées avec une solution de FD4 dans le TE. 

Analyses statistiques : Kruskal-Wallis avec post test de Dunn vs NP. Codes : *** = p < 0.001; ns = non 

significatif. Les barres d’erreurs représentent les écarts-types, n = 6-12. 
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traitement, avec notre dispositif, n’était pas trop importante. Nous avons mesuré l’évolution 

de la température pendant le traitement, sous les explants de peau, au niveau de la gaze, 

lorsqu’elle est humidifiée avec du PBS commercial (n=4), et nous les avons comparés à celles 

mesurées lorsqu’on utilise du TE (seulement deux mesures par électrode, pas d’analyse 

statistique sur ces données). Les explants sont pulsés avec des plateformes nanocomposites 

AGR + NTC + CMC / SSC, regonflées avec une solution TE + FD4 + PI. La Figure 4-18 représente 

les écarts de température mesurée pendant les 8s de traitement. Elle montre qu’il y a 

effectivement une élévation de température induite pas le traitement, quel que soit le tampon 

utilisé. Cependant, l’écart de température mesuré est beaucoup plus important dans le cas du 

PBS. Nous avons mesuré une élévation d’environ 18°C à l’anode avec le PBS contre 5°C avec 

le TE. L’échauffement provoqué par le traitement est significativement inégal entre les deux 

électrodes avec le PBS, la tendance semble être la même avec le TE. 

 

Sachant que les explants sont placés sur un tapis chauffant, la température initiale est 

d’environ 32-35°C avant le traitement, la température maximale mesurée a donc dépassé les 

50°C. Les lipides du SC sont majoritairement organisés en phase lamellaire orthorhombique à 

température physiologique. Il a été montré que l’élévation de la température au-delà de 35-

40°C engendrait une transition de cette phase vers une conformation hexagonale, plus libre, 

réduisant l’efficacité de la barrière lipidique du SC [15, 300, 301]. Il existe une seconde 

Figure 4-18 Écarts de température mesurés sous la peau au niveau des plateformes au moment de 

l’EP, en fonction de la solution utilisée pour humidifier la gaze, PBS ou TE, et de la polarité de 

l’électrode (C = cathode, A = anode). Température avant le traitement 32-35°C. Analyse statistique : t 

test entre les groupes PBS_C et PBS_A. Code : * = p < 0.05. Les barres d’erreur représentent les écarts-

types, n=2-4. 

É
c
a
rt

 d
e
 t

e
m

p
é
ra

rt
u

re
 (

°C
)

PBS_C PBS_A TE_C TE_A
0

5

10

15

20

25 *



174 

transition vers une phase dite liquide vers 70°C, qui élève encore le désordre de la phase et 

donc la perméabilité de la barrière lipidique, mais nous ne l’atteignons pas ici. 

L’échauffement provoqué par le traitement est significativement inégal entre les deux 

électrodes avec le PBS, la tendance semble être la même avec le TE (mais pas d’analyse 

possible pour deux mesures). Ce résultat nous a laissés supposer un lien entre les asymétries 

de délivrance observées dans la première partie de ce chapitre et les différences de 

température mesurées. D’après la littérature, la formation de grande LTR est plus efficace si 

la densité de défauts aqueux initiale est faible, car l’énergie distribuée dans ces défauts pour 

les élargir par effet Joule est plus importante [96, 106]. Or, la densité de ces défauts est 

directement liée à l’état de la barrière lipidique et notamment sa phase structurale. Plus cette 

phase sera désorganisée, plus il sera facile pour des défauts aqueux de nucléer. On peut donc 

supposer que la densité de défauts est directement liée à la température globale du SC. À 

l’anode si la température augmente rapidement et plus fortement qu’à la cathode dès le 

premier pulse, la densité de défauts générés à chaque pulse sera alors plus importante. Les 

LTR résultantes seront donc plus petites à l'anode, et la délivrance moins efficace, ce qui est 

cohérent avec nos observations. 

Nous pouvons supposer une dépendance entre les échauffements observés et la 

conductivité des solvants. Il faudrait poursuivre l’analyse pour déterminer si l’échauffement 

est la source de l’amélioration du marquage par le FD4 ou le résultat du phénomène 

provoquant cette amélioration., lorsqu’on utilise du PBS. Une solution pour le vérifier serait de 

faire varier les paramètres d’EP avec du TE pour égaler la densité de courant obtenu avec du 

PBS, et mesurer l’échauffement. 

4.2.5. Influence de la concentration en NTC 

Finalement dans une dernière partie, nous avons traité des explants par EP en utilisant des 

plateformes nanocomposites avec 10% de NTC par rapport à l’agarose. Le but était de voir si 

la présence de NTC et l’augmentation de la conductivité des plateformes, mesurée dans le 

chapitre 3 Figure 3-32, avaient un impact sur la délivrance. Des plateformes nanocomposites 

AGR+NTC+CMC séchées sous charge avec une concentration en NTC de 0%, 1% et 10% ont été 

regonflées dans une solution de FD4-CM+TE. Le résultat des quantifications est présenté par 

la Figure 4-19a. 



 Chapitre 4 - Evaluation des plateformes nanocomposites pour la délivrance transdermique électrostimulée 

175 

 

L’analyse des résultats a de nouveau mis en évidence l’efficacité du traitement par EP. 

Cependant, la présence de NTC n’améliore pas significativement la pénétration de FD4-CM 

dans la peau, quelle que soit leur concentration. De même, les observations histologiques 

n’ont pas révélé de différence de délivrance du FD4-CM en fonction de la concentration en 

NTC, il reste localisé dans le SC dans tous les cas.  

Ces résultats sont contradictoires avec ceux observés par J.F. Guillet lors de ses travaux. En 

effet, il avait mis en évidence une forte influence des NTC sur le marquage du FD4 lors de la 

visualisation de peaux traitées avec et sans NTC dans les plateformes [3]. Il avait ainsi suggéré 

que l’augmentation de l’intensité du marquage observé était liée à l’augmentation de la 

conductivité électrique des plateformes due à la présence des NTC. Cependant, les résultats 

présentés ici prouvent que ce n’est pas le cas. Les observations publiées sur ce sujet ne 

représentaient qu’une seule expérience et n’avaient pas été quantifiées. Ils correspondaient 

Figure 4-19 Influence de la concentration massique de NTC dans les plateformes sur la délivrance de 

FD4-CM assistée par EP. a) Comparaison des IRF du FITC mesurées à la cathode d’explants de peau de 

souris traitées avec des plateformes nanocomposites contenant 0%, 1% ou10% de NTC en masse par 

rapport à la masse d’agarose, comparés à l’IRF sur des peaux non pulsées. Les plateformes sont 

regonflées avec une solution de FD4-CM dans le TE. Analyses statistiques : Kruskal-Wallis avec post 

test de Dunn pour comparer les groupes entre eux. Codes : ** = p < 0.01; *** = p < 0.001; **** = p < 

0.0001; ns = non significatif. Les barres d’erreur représentent les écarts-types, n = 6-9. b) Observations 

de coupes histologiques de 10µm d’explants de peau de souris traitées avec des plateformes 

contenant 0%m, 1%m ou10%m de NTC et du FD4-CM. Le FITC est en vert, les noyaux marqués au 

DAPI en bleu. 
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plus à une preuve de concept du nanocomposite. L’augmentation de la conductivité des 

plateformes nanocomposites ainsi que la compréhension des mécanismes de conduction et 

la mise en évidence de la percolation des NTC est d’autant plus impérative d’après ces 

résultats. 

Dans cette partie, nous avons voulu observer l’influence de paramètres expérimentaux sur 

la délivrance. Des résultats de délivrance encourageants ont été obtenus par traitement d’EP 

sur des épidermes reconstruits humains, ce qui pourrait nous permettre de passer sur un 

modèle plus proche de la peau humaine plus facilement. Nous avons observé des variations de 

pH, de délivrance en fonction de la conductivité du milieu d’hydratation des explants, et de 

température, découlant du traitement d’EP avec nos plateformes nanocomposites. De plus 

amples investigations sont nécessaires pour déterminer l’effet et l’importance de ces facteurs 

sur la délivrance, mais il faudra les prendre en compte pour l’optimisation des paramètres d’EP. 

L’optimisation de la conductivité des plateformes ressort comme d’autant plus importante 

qu’aucune amélioration de la délivrance n’est pour le moment observée. Le dispositif 

fonctionne donc sans aucune optimisation pour le moment. Il pourra être intéressant de 

répéter les expériences de délivrance en fonction de la concentration de NTC avec une molécule 

que nous arrivons à délivrer dans le derme, comme le LY. Le but sera d’essayer d’observer une 

éventuelle amélioration qu’on ne pourrait pas détecter avec le FD4 puisqu'il reste au niveau du 

SC. 

4.3. Toxicité des NTC biparois bruts sur les cellules de la peau 

Comme il a été décrit dans le chapitre introductif, la toxicité des NTC n’est pas une question 

résolue et dépend fortement des propriétés des NTC (longueur, diamètre, 

fonctionnalisation…). Une étude de relargage des NTC dans différentes conditions avait été 

réalisée dans des travaux antérieurs [2]. Des plateformes nanocomposites contenant jusqu’à 

40% de NTC en masse par rapport à l’agarose, avaient été plongées dans une solution de sueur 

artificielle, à 50°C et 80°C pendant 24h, pour observer leur potentielle dégradation et le 

relargage de NTC, dans les conditions extrêmes. Des mesures par spectroscopie Raman 

avaient permis de vérifier la stabilité et l’intégrité des plateformes jusqu’à 50°C, température 

finalement atteinte lors de l’EP (Figure 4-18). Toutefois, l’exposition à 80°C pendant 24h, 

température proche du point de solubilisation de l’agarose dans l’eau à 87°C, semble 
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déstabiliser la matrice et permettre la fuite de NTC. Finalement, ces mesures de relargage de 

de NTC n’ont pas encore été menées sous stimulations électriques, plus proches des 

conditions d’utilisation. 

Dans la continuité de ces travaux, et dans l’idée de proposer un dispositif sûr, nous avons 

réalisé une étude de la toxicité de nos NTC biparois sur différentes lignées cellulaires de la 

peau, sur 24h.  

4.3.1. Évaluation de la viabilité cellulaire 

La concentration de NTC maximum utilisée dans cette expérience, 50µg/ml, correspond à 

la quantité maximum de NTC contenus dans une plateforme nanocomposite de 10mm de 

diamètre et 2mm d’épaisseur. Les NTC sont dispersés dans le milieu de culture avec une 

concentration constante de CMC (50µg/ml). La CMC seule n’a pas eu d’impact sur la viabilité 

des cellules (Chapitre 2, Figure 2-24).  

Le test de viabilité utilisé (WST-1) est recommandé lors de l’utilisation d’éléments 

interagissant avec la mesure d’absorbance du formazan par la quantification relative dans le 

surnageant [263]. La présence de NTC dans le milieu de culture a réduit la viabilité des trois 

lignées cellulaires étudiées pour les plus fortes concentrations, avec une évolution 

dépendante de la concentration (Figure 4-20).  

 

Figure 4-20 Évolution de la viabilité de mélanocytes (bleu), de fibroblastes (rouge, et de 

kératinocytes(vert) en fonction de la concentration de NTC à laquelle ils sont exposés (0, 1, 5, 10, 20, 

50µg/ml). N=3 : 3 expériences indépendantes en triplicata. 
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Les mélanocytes, en bleu, ont été les plus sensibles à la présence de NTC, la valeur seuil de 

50% de viabilité est atteinte pour une concentration de 10µg/ml de NTC, puis ce sont les 

kératinocytes (en vert) pour 20µg/ml. Enfin, les fibroblastes, en rouge, ont été les moins 

affectés par la présence de NTC, puisque la viabilité est presque réduite de moitié à 50µg/ml. 

Pour les trois lignées, on observe une rupture de pente : à 20µg/ml pour les fibroblastes et les 

kératinocytes et 10µg/ml pour les mélanocytes. À partir de cette concentration, la viabilité 

n’est plus ou peu affectée. De façon surprenante, nous avons observé une augmentation de 

la viabilité des fibroblastes jusqu’à 170% aux concentrations en NTC les plus faibles de 1% de 

NTC. 

Le test WST-1 reposant sur une réaction membranaire, nous en avons déduit que cette 

augmentation de signal pouvait être issue soit d’une augmentation de la prolifération des 

fibroblastes, soit d’une activité métabolique augmentée, rendant possibles plus de réactions 

au niveau membranaire. Nous avons tenté d’élucider ce phénomène dans la partie suivante. 

4.3.2. Élucidation du comportement des fibroblastes aux faibles de 

concentrations de NTC 

Dans un premier temps, nous avons quantifié la prolifération des fibroblastes sur 24h, après 

exposition aux différentes concentrations de NTC (Figure 4-21) par le comptage des noyaux 

présents au fond des puits de culture après rinçage des NTC, fixation membranaire et 

marquage des noyaux par le PI. 

 

Figure 4-21 Évolution de la prolifération des fibroblastes en fonction de la concentration de NTC dans 

le milieu de culture (0, 1, 5, 10, 20, 50µg/ml) n= 1 triplicata. 
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Le comptage des cellules indique que les NTC n’ont pas eu d’effet sur la prolifération des 

fibroblastes sur 24h, ce qui est positif pour nos travaux. De ce fait, l’augmentation du signal 

WST-1 observé dans la Figure 4-20 serait donc lié à une augmentation de l’activité cellulaire, 

et surtout de la synthèse d’ATP par les mitochondries, stimulant la production de la protéine 

servant à la réduction des sels de tétrazolium. L’activité cellulaire pourrait également être 

impactée dans l’autre sens aux fortes concentrations. 

L’observation des tapis cellulaire présentée dans la Figure 4-22 a montré une modification 

de la l’organisation des fibroblastes, en fonction de la concentration en NTC.  

 

Les fibroblastes ont tendance à se regrouper. L’augmentation du contraste, en blanc, 

indique la formation de structures 3D, qui correspondraient à l’agglomération des fibroblastes 

sur les NTC. Ce type de comportement avait déjà été observé dans des travaux antérieurs de 

l’équipe NNCED au CIRIMAT [164], où des neurones avaient été localisés préférentiellement 

sur des NTC plutôt que sur un support en silice. Il serait tout à fait plausible que ce soit 

également le cas avec les fibroblastes. Cette organisation peut avoir un lien avec la diminution 

du signal WST-1 observé aux concentrations les plus grandes, soient par la diminution de la 

surface membranaire des fibroblastes agglomérés disponible pour la réaction, soit par 

Figure 4-22 Organisation du tapis cellulaire de fibroblastes en fonction de la concentration de NTC 

dans le milieu de culture (0, 1, 5, 10, 20, 50µg/ml). Les noyaux sont marqués au PI en rouge. L’image 

en fluorescence est superposée à l’image en contraste de phase. 
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encombrement stérique des NTC. Ces expériences mettent une nouvelle fois en avant la 

difficulté de pratiquer des tests de viabilité fiables en présence de NTC [263, 302, 303]. Enfin, 

il faudrait répéter ces expériences avec les deux autres lignées cellulaires pour vérifier si l’on 

obtient la même prolifération et les mêmes organisations du tapis cellulaire.  

D’après le test WST-1, la viabilité cellulaire des kératinocytes, qui représentent au moins 

80% des cellules de l’épiderme, est peu affectée par la présence de NTC en faible concentration 

(de 1, 5 et 10µg/ml). Les mélanocytes, plus minoritaires, le sont plus fortement à ces mêmes 

concentrations (50% de viabilité atteinte pour 10µg/ml). Ces concentrations sont dites faibles 

ici, mais correspondraient à une fuite de 2%, 10% et 20% des NTC contenus dans une 

plateforme. D’après les résultats rappelés en introduction de cette partie, de telles fuites 

semblent invraisemblables. De plus, si les NTC venaient à être internalisés par les 

kératinocytes, comme ces derniers sont voués à se différencier en cornéocytes et à desquamer, 

les NTC seront naturellement éliminés. Nous avons donc conclu de cette expérience que les 

NTC avaient une toxicité très limitée sur les cellules de l’épiderme, dans nos conditions 

d’utilisation. Cependant, les analyses complémentaires menées sur les fibroblastes nous ont 

poussés à prendre du recul sur ces résultats. Si la prolifération cellulaire des fibroblastes n’est 

pas impactée par la présence de NTC, la modification de l’organisation du tapis cellulaire 

induite par la présence de NTC pourrait avoir influencé le test de viabilité. A noter que les 

fibroblastes sont situés uniquement dans le derme, de tels effets ne seraient observés que si 

les NTC arrivaient à traverser le SC, très dense et jointif, pour migrer jusqu’aux couches plus 

profondes. Des expériences complémentaires sur les deux premières lignées cellulaires sont 

donc nécessaires pour valider les résultats du test WST-1. 
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4.4. Conclusion 

Dans ce chapitre, nous avons mis en application les plateformes nanocomposites à base 

d’agarose et NTC, caractérisées dans le chapitre 3. Les expériences ex vivo menées pendant 

nos travaux ont permis d’abord de valider la preuve de concept de dispositif obtenue lors de 

travaux antérieurs et également de valider l’utilisation de nos plateformes nanocomposites 

combinée à l’électroporation comme méthode de perméabilisation réversible de la peau. La 

délivrance des molécules hydrophiles a été démontrée possible jusque dans le derme, mais 

les paramètres électriques utilisés ne sont pas encore adaptés à la délivrance de 

macromolécules telles que le FD4. Nous avons mis en évidence une asymétrie de la 

perméabilisation de la peau en fonction de la polarité de l’électrode et avons identifié les 

contributions des forces électrophorétiques, de la diffusion passive et des propriétés 

physicochimiques de molécules hydrophiles sur leur délivrance. Des mesures d’impédance in 

situ sont prévues pour la suite de l’étude ainsi que l’optimisation des paramètres électriques 

d’électroporation.  

Ensuite, nous avons fait varier les conditions expérimentales et identifié des pistes 

d’amélioration. Nous avons introduit l’utilisation d’épidermes reconstruits humains pour les 

substituer dans une certaine mesure aux explants de provenance animale. Des variations de 

pH et de température ont été mesurées pendant le traitement par électroporation. La 

conductivité du solvant contenu dans la gaze, servant à garantir l’hydratation des explants, 

s’est révélée exercer une influence sur la délivrance. Il nous faudra entreprendre 

l’optimisation des paramètres d’EP avec un tampon ayant une conductivité plus proche de 

celle de la peau comme le TE. Des études plus approfondies seront nécessaires pour 

comprendre l’impact de chacun de ces facteurs sur la délivrance et sur la peau, et déterminer 

leur interdépendance pour acquérir une meilleure vue d’ensemble. 

Dans une dernière partie, nous avons essayé d’évaluer la toxicité de nos nanotubes de 

carbone biparois bruts sur trois lignées cellulaires issues de la peau. La viabilité des trois 

lignées cellulaires a été réduite par la présence de NTC de manière dose-dépendante. 

Toutefois, l’exposition de kératinocytes à une dose représentant 2% des NTC contenus dans 

une plateforme ne semble pas avoir d’effet délétère sur 24h. Une étude sur la prolifération 

des fibroblastes n’a pas montré d’effet néfaste des NTC, quelle que soit leur concentration, 
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mais une modification de l’organisation du tapis cellulaire a été observée. Ce phénomène 

ayant pu exercer une influence sur le test utilisé pour la quantification de la viabilité, des 

expériences supplémentaires sont nécessaires pour valider le résultat de ce test dans le cas 

des kératinocytes et des mélanocytes. 

Pour finir, il reste énormément de phénomènes à comprendre, de facteurs à prendre en 

compte et de paramètres à optimiser, mais nous espérons que le matériau nanocomposite et 

les résultats découlant de son utilisation, présentés dans ce manuscrit, aient participé aux 

efforts de développement d’une méthode de délivrance transdermique efficace et non 

invasive par électroporation de la peau.  
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Conclusions et perspectives 

Ces travaux de thèse ont porté sur le développement d’un dispositif deux-en-un pour la 

délivrance transdermique assistée par électroporation avec deux objectifs. Le premier était 

d'améliorer la préparation et de caractériser un matériau nanocomposite à base d’hydrogel 

biocompatible et de nanotubes de carbone (NTC), élaboré lors de travaux antérieurs. Les 

caractérisations devaient permettre de déterminer les axes d’optimisation en tant que 

réservoir et électrode pour la délivrance transdermique par EP. Le second objectif était 

d’approfondir notre compréhension de la délivrance transdermique mise en évidence par une 

preuve de concept. La première étape a été de valider le dispositif en tant que système de 

délivrance transdermique non invasif. Puis, nous avons tenté de déterminer les paramètres 

clés qui permettraient l’optimisation de la délivrance avec notre dispositif ainsi que les 

facteurs environnementaux pouvant l’affecter. 

Le nanocomposite issu de travaux antérieurs est composé d’agarose, formant un hydrogel 

physique réversible stable et facilement manipulable, et de NTC biparois bien maitrisés dans 

l’équipe NNCED du CIRIMAT. Le but de cette association était de fournir une matrice poreuse 

hydrophile pour stocker un PA et de renfoncer ses propriétés mécaniques et électriques par 

la présence d’un réseau percolant de NTC. Il avait été déterminé que les plateformes 

nanocomposites ainsi obtenues devaient être séchées puis imprégnées par regonflement avec 

une solution de PA avant utilisation, pour en faire des dispositifs médicaux moins 

contraignants à commercialiser. Un cahier des charges du matériau idéal pouvant assurer le 

rôle de plateforme nanocomposite de délivrance transdermique avait été établi : 

- Une bonne capacité de stockage pour pouvoir délivrer des quantités suffisantes de PA, 

- Une vitesse de restitution relativement rapide pour être disponible pendant la 

délivrance par EP et ne pas être le facteur limitant de la délivrance dans la peau, 

- Une résistance mécanique cohérente avec une utilisation en patch, 

- Une bonne conductivité électrique pour faciliter l’EP. 

Nous avons donc caractérisé nos plateformes nanocomposites pour déterminer dans 

quelles mesures elles répondaient à ce cahier des charges et quels étaient les axes 

d’amélioration. Nous avons également modifié la mise en forme de ces plateformes : dans un 
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souci d'amélioration de la dispersion des NTC, un critère essentiel, nous avons ajouté de la 

carboxyméthyle cellulose (CMC) en tant qu'agent dispersant et stabilisant. Dans un souci de 

conservation des échantillons, nous avons aussi introduit une étape de congélation avant le 

séchage. L’influence de la composition des plateformes (présence de CMC ou de NTC dans 

l’agarose) ainsi que du type de séchage utilisé a été étudiée au travers des différentes 

caractérisations pour discriminer la meilleure combinaison. 

Les plateformes nanocomposites sont très poreuses (90-95%), elles peuvent stocker 

l’équivalent de 6 à 8 fois leur masse sèche en eau, et permettent de restituer un traceur par 

diffusion relativement rapidement : ~80% dans le cas d'une diffusion en volume, et 35% dans 

le cas d'une diffusion uniquement en surface (plus proche de l'application visée), en 30 

minutes dans ce cas de la meilleure combinaison composition/type de séchage. Les 

plateformes ont un comportement plutôt élastique et les différents modules mesurés sont en 

accord avec la bibliographie. Il manque cependant quelques caractérisations pour compléter 

ces observations : une mesure de la taille des pores et/ou des distances inter-réticulaires ; des 

cinétiques de séchage et regonflement pour vérifier que les équilibres sont bien atteints dans 

les deux cas, ainsi que des cinétiques de relargage sous stimulation électrique, pour se 

rapprocher des conditions d’utilisation. La fonction réservoir des plateformes pourrait être 

améliorée en augmentant le facteur d’incorporation, en jouant par exemple sur la 

concentration de l’hydrogel pour augmenter la porosité, ou encore en changeant de polymère 

(ex : polymère super absorbant). Il faudra cependant s’assurer de l’impact de ces 

modifications sur les autres propriétés (relargage et tenue mécanique). Des polymères 

électro-stimulables seraient également intéressants à explorer pour stimuler le relargage du 

PA de la plateforme vers la peau. De plus, plus en aval de ces travaux, les plateformes que 

nous étudions seront destinées à vectoriser différents types de molécules, ayant des tailles et 

des fonctions chimiques différentes (ex, hormones, protéines, plasmides). Il faudra donc 

garder à l’esprit les potentielles interactions entre la matrice et ces molécules lors de 

l’optimisation du polymère réservoir. Plusieurs nanocomposites de compositions différentes 

seront peut-être nécessaires pour répondre à cette problématique. 

L’une des conclusions majeures qui ressort de ces travaux est le faible impact des NTC sur 

l’ensemble des propriétés des nanocomposites à la concentration de 1%m par rapport à 

l’agarose (soit 0,025%m ou environ 0,013% vol. par rapport à l’hydrogel hydraté). Rappelons 
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que la valeur de 1%m par rapport à l’agarose avait été sélectionnée en faisant l’hypothèse que 

les NTC étaient uniquement présents dans la matrice polymère – ce que nous avons vérifié – 

et que cette valeur est généralement largement suffisante pour atteindre le seuil de 

percolation électrique dans les cas des DWCNT. Le seuil de percolation n’a cependant pas pu 

être déterminé par des mesures de conductivité en tension continue et la conductivité 

mesurée n’est pas aussi spectaculairement augmentée que ce que rapporte la littérature. La 

fonction électrode est donc à retravailler. Une bascule entre la conduction ionique par la 

phase liquide (qui représente ~97% de la masse des hydrogels frais) et la conduction 

électronique par les NTC a peut-être été observée à 10%m, mais il faudra poursuivre 

l’augmentation de la concentration de NTC et réaliser des mesures par spectroscopie 

d’impédance pour le vérifier. Une étude des interactions entre les NTC, l’agarose et la CMC 

permettra peut-être d’apporter des réponses. Quoi qu’il en soit, un compromis entre la 

rigidification des nanocomposites (risque de limitation de la quantité qui peut être stockée 

puis relarguée) et l’augmentation de la conductivité électrique devra être trouvé.  

Par ailleurs, le type de séchage utilisé a pu apporter des améliorations significatives. Nous 

avons déterminé que l’utilisation d’une étape de congélation avant le séchage (CSA) donnait 

les meilleurs résultats. Nous avons mesuré une très bonne conservation des dimensions de 

l’échantillon après un cycle séchage/regonflement, nécessaire à la reproductibilité des 

expériences ex vivo et une tenue mécanique cohérente avec la sollicitation appliquée par le 

dispositif actuel. De plus, le meilleur facteur d’incorporation a été mesuré avec ce type de 

séchage (~8), et les cinétiques de relargage sont parmi les plus rapides. Le type de séchage 

CSA sera donc à conserver pour la suite des travaux. Cependant, l’étude de la microstructure 

n’a pas permis de déterminer pourquoi ce type de séchage était plus intéressant que les 

autres, il faudra donc approfondir cette question. 

La faible influence des NTC sur les propriétés des plateformes nanocomposites est 

finalement très encourageante, lorsque l’on considère les résultats de délivrance obtenus 

avec le dispositif ex vivo. Le but des plateformes que nous avons développées et caractérisées 

est de servir de réservoir de PA, et d’électrode pour la délivrance transdermique par EP. Les 

premières investigations, avec notamment du PI et du LY, nous ont permis de monter que 

l’utilisation du dispositif et des plateformes nanocomposites permettait réellement de 

perméabiliser des cellules de l’épiderme. De plus, la perméabilisation du SC a été montrée 
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comme partiellement réversible sur une heure ex vivo, donc sans homéostasie possible. 

Cependant, cette dernière expérience a mis en avant une asymétrie de délivrance non 

motivée par l’électrophorèse. L’étude de l’influence de la taille et de la charge du PA, ainsi que 

des deux forces motrices de délivrance, l’électrophorèse et la diffusion passive dans la peau 

perméabilisée a apporté des réponses. Nous avons mis en lumière une asymétrie des chemins 

de perméabilisation ou LTR, entre les deux électrodes, intrinsèque à l’utilisation d’un champ 

électrique pulsé unipolaire dans notre configuration. De plus, même si des macromolécules 

comme le FD4 ou l’insuline pénètrent dans le SC, elles y restent encore bloquées. Pour une 

petite molécule hydrophile, le LY, nous avons réussi à montrer sa délivrance jusque dans le 

derme en quelques minutes grâce à notre dispositif. 

Les paramètres électriques que nous avons utilisés n’ont pas été modifiés pendant cette 

étude et sont issus de travaux précédents de l’équipe de l’IPBS en EGT : il reste donc un 

important travail d’optimisation de ces paramètres pour permettre la délivrance de 

macromolécules à travers le SC. Les paramètres idéaux permettraient d’appliquer un champ 

électrique localisé dans le derme, pour limiter la sensation de douleur et les contractions 

musculaires, et ouvriraient des chemins aqueux dans le SC adaptés au passage des 

macromolécules poussées par électrophorèse. Pour guider ces optimisations, hormis l’appui 

sur une littérature fournie, des mesures d’impédances in situ ainsi que le développement de 

simulations numériques de notre système sont en cours dans le cadre d’une autre thèse en 

cours (projet ANR Carbo²Derm). L’utilisation de la combinaison de pulses d’amplitude et de 

durées différentes nous semble être une piste à privilégier. Lorsqu’une première phase 

d’optimisation des paramètres électrique sur peau de souris aura été réalisée, il faudra passer 

un modèle de peau plus épais, comme la peau de porc et y confronter de nouveau notre 

dispositif de délivrance. L’étape suivante consistera au passage sur des modèles in vivo. De 

plus en fonction de la délivrance ciblée, topique, dermique ou transdermique, les paramètres 

électriques seront surement à adapter. 

Par la suite, nous avons tenté de prendre en compte l’influence des paramètres 

environnementaux sur la délivrance. Des observations très préliminaires de variations de pH, 

et de température et de l’influence de la conductivité des différentes strates du système (ici 

surtout celle du milieu permettant l’humidification du tissu) nous ont fait prendre conscience 

de leur importance. Il sera primordial de poursuivre ces investigations, notamment avec du LY 
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pour lequel la délivrance a été démontrée, pour à la fois préciser les mécanismes de délivrance 

et développer des modèles numériques les plus réalistes possibles. Des modèles de tissus 

cultivés artificiellement, les épidermes reconstruits humains, alternatifs aux modèles animaux 

et plus proches de la peau humaine ont été testés et semblent très prometteurs pour la suite 

des travaux. De plus amples investigations sur ces tissus sont également en cours dans le cadre 

du projet ANR Carbo²Derm.  

Enfin pour considérer la toxicité potentielle de nos NTC à court terme, dans le cas où notre 

approche « safer by design » d’utilisation des NTC dans un hydrogel ne serait pas infaillible, 

nous avons exposé différentes cellules de la peau à ces nanoparticules. Nous avons conclu de 

ces tests, pour les fibroblastes en particulier, que les NTC n’affectaient pas leur prolifération, 

mais modifiaient l’organisation du tapis cellulaire ainsi que potentiellement leur activité 

métabolique. Il faudra pousser ces analyses sur les autres lignées cellulaires et sur une plus 

longue durée. Il pourra être intéressant de tester la toxicité des NTC sur les modèles de peaux 

artificielles. De plus, des réponses cellulaires n'ont été observées que pour des doses 

correspondant au relargage de plus de 2%m des NTC contenus dans une plateforme. Le 

relargage d’une telle quantité nous semble invraisemblable d’après les résultats de relargage 

en température issus des travaux antérieurs. Il faudra cependant le vérifier sous stimulations 

électriques, en en traitant par EP un second gel d’agarose pour recueillir les NTC par exemple.  

Pour conclure, ces travaux de thèse ont été menés dans le but de fournir des bases ainsi 

que des directions d’améliorations, tant sur le plan de l’élaboration du nanocomposite, que 

sur le plan de la délivrance par électroporation avec notre dispositif. Plusieurs aspects ont été 

explorés, et si les optimisations sont encore à réaliser, les résultats que nous avons obtenus 

nous semblent prometteurs pour le futur du projet ANR Carbo²Derm. 
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Abstract: The unique combination of mechanical, optical and electrical properties offered by carbon
nanotubes has fostered research for their use in many kinds of applications, including the biomedical
field. However, due to persisting outstanding questions regarding their potential toxicity when
considered as free particles, the research is now focusing on their immobilization on substrates for
interface tuning or as biosensors, as load in nanocomposite materials where they improve both
mechanical and electrical properties or even for direct use as scaffolds for tissue engineering. After a
brief introduction to carbon nanotubes in general and their proposed applications in the biomedical
field, this review will focus on nanocomposite materials with hydrogel-based matrices and especially
their potential future use for diagnostics, tissue engineering or targeted drug delivery. The toxicity
issue will also be briefly described in order to justify the safe(r)-by-design approach offered by carbon
nanotubes-based hydrogels.

Keywords: nanocomposites; hydrogels; diagnostic; drug delivery; tissue engineering

1. Introduction

Biomaterials are a key element of medical devices. Due to their specific properties related to the
nanoscale [1], nanoparticles have progressively been introduced in biomaterials. The large ratio of
surface atoms, compared to those in the bulk, increases their chemical reactivity and significantly
modifies their physico-chemical properties in general (modified photocatalytic activity or even
transparency for example in the case of nano TiO2, faster dissolution in most cases, modified electronic
properties, etc.), which can be very useful in biomedical applications. If they are designed to be released,
their size also allows a much faster distribution in the body. Among nanoparticles in general, carbon
nanomaterials combine interesting properties such as a very high chemical resistance (no dissolution
even in aggressive environments), excellent mechanical properties and a very light weight. The most
used carbon nanomaterials include nanodiamonds (ND), carbon nanotubes (CNT) and graphene and
its related materials (GRM: few-layer graphene (FLG), graphene oxide (GO), reduced graphene oxide
(rGO)) [2]. Carbon nanomaterials also exhibit a wide range of morphologies from 0D (nanodiamonds)
to nanowires (1D: carbon nanotubes) and nanosheets or nanoplatelets (2D: GRM). Among carbon
nanomaterials, CNT exhibit a unique combination of mechanical, electrical and optical properties with
also the possibility to fill them with different compounds including drugs [3] and are thus among
the most promising nanomaterials for biomedical applications. Because of potential toxicity issues
for nanomaterials in general when used as free particles, the current strategy is to favour their use in
nanocomposite materials (Figure 1), as load in a biocompatible matrix (safe(r) by design approach).
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In this review, we have focused especially on hydrogel matrices, which are currently intensively
investigated for biomedical applications.Materials 2018, 11, x FOR PEER REVIEW  2 of 21 
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for various biomedical applications but they raise several question about toxicity. Their utilization as
component in nanocomposites like CNTs-based hydrogels could limit those concerns.

2. Carbon Nanotubes (CNT) for Biomedical Applications

Carbon nanotubes are an allotropic form of carbon identified in 1991 by Iijima and since widely
studied and used for a wide range of applications such as materials reinforcement, electrode materials
and/or components for nanoelectronics (biosensors) or even (which could be remotely activated
in some cases) drug carriers in biomedicine. They can be synthesized by different methods which
will not be described in detail here but include the historical electric-arc discharge, laser ablation
and the wide family of catalytic chemical vapour deposition (CCVD) techniques [4]. CNT can be
described as a rolled-up graphene layer, sometimes closed at the end by fullerene caps. The number
of concentric walls composing a CNT (if more than one) is an essential parameter that determines
many properties. Single-wall CNT (SWCNT) have a small dimeter, most often between 1 and 2 nm,
whereas multi-walled CNT (MWCNT) outer dimeter can reach ca. 100 nm. Increasing the number
of layers in MWCNT inevitably also increases the number of defects and thus makes them easier to
modify and to functionalise, most of the time at the cost of a degradation of their physical properties.
Double-wall CNT (DWCNT) are at the interface between SWCNT and MWCNT: they exhibit many
characteristics of SWCNT, such as a very narrow diameter and excellent mechanical properties but
can, as MWCNT, be covalently functionalised without degrading much their electrical conductivity
thanks to the presence of a second outer wall. Indeed, the question of role played by the surface
chemistry of nanoparticles in general is a crucial one and CNT are no exception to the rule. It is well
known that the intrinsic chemical composition and crystal structure of a nanoparticle will lead to
different surface properties such as charge, hydrophobicity or hydrophilicity, possible dissolution,
(photo)catalytic activity and so forth [5]. This will drive the interactions of the nanoparticle with
its environment and especially the adsorption of proteins (corona). On the other hand, it has also
been demonstrated that the decoration of the surface of any nanoparticle can modify their surface
properties and finally lead to a rather different biological behaviour, with a marked impact on their
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biodistribution [6]. Similar results have also been described for CNT, which will be discussed in detail
in the final section. In many cases, CNT are covalently functionalized by oxidation (HNO3 alone
or mixed with H2SO4), leading to the grafting of oxygen-containing functional groups (hydroxyl,
carboxylic acid) at the surface of the outer wall, as well as to the opening of the CNT [7]. However,
in many other cases, the functionalization is non-covalent, by simple adsorption of different kinds of
molecules including polymers, DNA as well as carbohydrates and derivatives [8–10].

Application of CNT in the biomedical field requires a few challenges to be met. The first one is
related to safety and implies to use very high purity CNT in order to limit potential release of toxic
ions during operation in any biological environment. This is a real challenge because high purity
CNT samples usually cannot be prepared in very large scale and a compromise between quality and
quantity often has to be made. The other main challenges are more related to formulation issues,
not only in the biomedical field. Being able to achieve good dispersions of CNT in solvents and
especially in water is one of the major ones. The strong hydrophobicity of CNT make them not only
difficult to separate/individualize in a solvent but also to stabilize the suspension. This can be achieved
through functionalization (covalently by chemical oxidation for example or most often non-covalently
by addition of a dispersing agent or a surfactant), as has already been discussed. Another strategy,
because CNT are always difficult to disperse when starting from a dry powder, is to limit or avoid
drying steps during their processing. Another challenge is the typical viscosity increase related to
the proper dispersion of CNT in a fluid, even at low concentration [11], which can make difficult to
prepare nanocomposite materials with a high volume fraction of well-dispersed CNT.

Depending on their electronic structure, SWCNT can behave either as semiconductors or as metals.
Within a random SWCNT population, there is a statistical distribution of 2/3 of semiconducting ones
and 1/3 metallic of metallic ones [4]. When the number of concentric walls increases, the inter-wall
interactions lead to a progressive increase in the population of metallic MWCNT. In terms of mechanical
performances, they can exhibit a large surface area up to 1000 m2 g−1 in the case of DWCNT [12], a very
high aspect ratio and low density [13] as well as an excellent mechanical resistance (better than steel
along their axis) and an excellent flexibility when the number of walls is low (this is especially true for
CCVD CNT). As described by Mohajeri et al. [14], CNT are more and more used for biomedical purposes
due to their rather good biocompatibility, either for diagnostics or for the treatment of various diseases.

2.1. CNT Use for Diagnostic

As early diagnostic is a key point for an efficient treatment, the improvement of detection methods
is especially relevant. In vitro analysis of biomarkers is already possible with good accuracy thanks
to the detection immune complexes but can be time consuming and also require large amounts of
biological samples when using classical dosage strategies. Due to their electronic properties, several
teams have considered using CNTs as the key element of electrochemical sensors and different kind of
label-free CNT-based biosensors were developed.

CNT can also act as contrast agents in different bio imaging methods [15]. Functionalised and
conjugated with various biomarkers they can point out the presence and localisation of targeted cells
with a rather good spatial resolution.

2.1.1. Biosensors Based on CNT

In the biosensors field, CNT have been proposed as sensing element to detect and monitor
several diseases, especially diabetes but also bacterial infection. For instance, Punbusayakul et al. used
electrochemical monitoring of immune complexes for salmonella detection, reducing thus the detection
time and facilitating the sample preparation compared to existing methods [16]. An immunosensor for
adiponectin—an obesity biomarker—was also obtained by grafting oriented antibodies on DWCNT
surface in order to immobilise them. A second antibody, conjugated with horse radish peroxidase
(HRP)-streptavidin binds to adiponectin and reacts with the substrate during cyclic voltammetry
monitoring, allowing thereby fast detection and quantification [17].
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Generally speaking, the presence of CNT at the surface of the electrodes allows faster electron
transfer and improves the sensitivity for electrochemical detection [18]. Field-Effect Transistor
(FET)-based sensors have been reported to have excellent sensitivity [19,20], sometimes as low as
attomole according to Ramnani et al. [21]. Recently resistive sensors and more precisely differential
resistive pulse sensors (RPS) based on MWCNT, proved their great utility reaching the single molecule
detection threshold [22].

Another recent approach demonstrated the interest of porosity as a way to immobilize molecules
on biosensor electrode. Zhang et al. described a non-enzymatic glucose detector composed of porous
nickel-based metal oxide framework (Ni-MOF), where the electrical conductivity was enhanced by
addition of CNT. These electrodes exhibit a high glucose selectivity and this method is proposed as a
relevant alternative to detection through immune complexes immobilisation [23].

2.1.2. Imaging Methods Based on CNT

Various technologies based on CNT are available in the imaging field. For example, photoluminescent
imaging takes advantage of the fluorescence of excited SWCNT in the Near InfraRed-I (700–900 nm)
and NIR-II (1100–1400 nm) ranges, wavelengths at which tissues and water are almost transparent,
making possible to reach deeper penetration depths. Welsher et al. used this property to optically
track in real time the biodistribution of injected SCWNTs in mice deep tissues and vessels [24,25].
SWCNT fluorescence is emerging as a reliable optical imaging method for vessels observation [26,27]
(Figure 2) and was more recently used as an optical alternative to the expensive positron emission
tomography-computed tomography for brown fat detection [28].
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Figure 2. In vivo mouse brain imaging with SWNT–IRDye800 in different Near InfraRed (NIR) sub
regions. (a) A C57Bl/6 mouse head with hair removed. (b–d), Fluorescence images of the same mouse
head in the NIR-I, NIR-II and NIR-IIa regions. In (d), the inferior cerebral vein, superior sagittal sinus
and transverse sinus are labelled 1, 2 and 3, respectively. Reprinted with permission [26].

The photoacoustic effect is another interesting way to use CNT NIR absorption. Photoacoustic
imaging measures the ultrasounds produced by tissues expansion around heat emitting CNT exposed
to NIR stimulation. De La Zerda et al. obtained improved contrast on targeted tumour cells thanks
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to SWCNT conjugated with Arg-Gly-Asp peptides as well as an enhanced sensitivity and detection
threshold, compare to pristine SWCNT [29,30].

Raman scattering is also an imaging option, thanks to the G band exhibited by SWCNT around
1580 cm−1. Liu et al. demonstrated the use of the combination of peak shifting for SWCNT depending
on the 13C/12C isotopic ratio with the labelling by different targeting ligands, leading to five-colour
multiplexed Raman imaging [31]. Furthermore one of the major drawback of Raman imaging,
the acquisition time, may have found a major improvement with the recent development of Raman
hyperspectral instrument with Bragg tuneable filter, thereby increasing impressively the scan speed
and scanned surface [32]. MWCNT usually exhibit a lower signal/noise ratio compared to SWCNT
and DWCNT and the sensitivity of this approach thus depends on the nature of the biological matrix.

The radioprobes presented by Hong et al. used for single-photon emission computed tomography
imaging (SPECT) and composed of metal halides encapsulated within CNT, illustrate another
application of CNT in bioimaging [33]. Furthermore, the proposed 1,3-dipolar cycloaddition of
CNT represents a promising substitute option to widespread CNT surface oxidation as it enables the
functionalisation without opening the closed ends and should thus prevent the release of radionuclides
and their accumulation in thyroid and stomach. This functionalisation method was also utilised to
conjugate oxidised MWCNT with gadolinium, which is an element commonly used as contrast agent
for magnetic resonance imaging (MRI). Gd-MWCNT exhibited enhanced MRI contrast compared to
actual commercial ones [34].

2.2. CNT Use for Tissue Engineering

Influence of CNT on living cells draws more and more attention as utilisation of CNT as base
material for biomedical applications is increasing. Lovat et al. shown that CNT represent a good
surface for cellular growth and have a promoting effect on neural signal transmission [35]. Moreover,
Mazzatenta et al., by investigating the coupling model between SWCNT and hippocampal cells,
have proved that SWCNT may directly stimulate brain circuit activity, highlighting SWCNT as a
promising material [36]. Béduer et al. obtained similar results. They demonstrated that neurons would
preferentially grow on DWCNT compared to SiO2 surface, due to a favourable surface texture and
better adsorption of culture medium proteins, allowing patterning of neurons networks as illustrated
in Figure 3. Cell differentiation was also enhanced when the growth took place on DWCNT [37].
Raw (non-functionalised) aligned MWCNT successfully sustained the growth and proliferation of
pancreatic cancer cells, exhibiting a new approach for the study of this kind of cancer [38].
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Figure 3. Neuro2a cells culture on a SiO2/CNT micropatterned surface. (a) SEM images of neuro2a
cells cultured on patterned surfaces after 2 days of differentiation. Arrows point to neurites developed
on CNT patterns. The letter A indicates a specific cell body on a CNT feature and the letter B points
out a specific cell body outside of a CNT feature (on a SiO2 feature). (b) Optical fluorescence image of
neural cells grown on CNT patterns after phalloidin staining. Note that neurites follow the CNT lines
turning at an angle of 90◦. Reprinted with permission [37].
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The ability of CNT to form 3D architecture described by Correa-Duarte et al. is equally interesting
for cell proliferation enhancement and tissue engineering. The proposed MWCNT network could be
shaped to fit best natural tissue morphology but also remained stable in vivo [39]. Abarrategi et al.
developed CNT/chitosan meshes to support cell recolonization and observed their disassembly in vivo
through dispersion in newly grown tissue [40]. Different kinds of CNT-based scaffold supporting
cell colonisation were reported since [41]. The question of the potential release of CNT in case of
biodegradation and the possible related toxicity issues will be discussed later on.

2.3. CNT Use for Targeted Therapies

Efficient drug administration is a real concern in the medical field. Indeed, low selectivity and low
half-life time may lead to multiply the administrations, resulting in secondary effects and sometimes,
fatal issues. Due to their expected biocompatibility and suitable size, CNT are widely studied as
nanocarriers for drug and gene delivery as well as cancer treatment.

2.3.1. CNT as Carrier for Drugs and Gene Delivery

The use of CNT as nanocarriers has drawn more and more attention in last years since CNT
exhibit exceptional cell transfection capabilities. Liu et al. have shown that drugs such as doxorubicin
(DOX) can be loaded onto the surface of poly(ethylene glycol) (PEG) conjugated SWCNT thanks
to non-covalent bounds and can reach the tumorous tissue thanks to the enhanced permeability
and retention (EPR) effect. A pH - release dependency would also permit delivery close to the
tumour tissues [42,43]. Wells et al. relied on a mesoporous silica coating to load drugs on CNT [44].
In those examples, DOX was easily released in the acidic environment found in tumorous tissues
but stayed bound to CNT at neutral and alkaline pH, limiting toxicity within the healthy body
parts [42–44]. PEG branches also increased the hydrophilicity of SWCNT and protected the DOX
bound to the nanotubes, extending its stability and lifetime in blood circulation. Another anticancer
drug, 10-hydroxycamptothecin (HCPT) was successfully covalently linked to MWCNT and also
exhibited the enhanced efficiency of CNT-conjugated drugs, as well as the possibility to couple
imaging to this kind of treatment (theranostic approach) [45]. Recently, hydroxypropyl-β-cyclodextrin
(HP-β-CD)-modified SWCNT-COOH also exhibited a rather good formononetin entrapment and a
slow and sustained release [46] which might be useful for enhanced cancer treatment.

CNT have also the capacity to enter cells [47], independently of the functional groups they
may have on the surface [48], allowing intracellular drugs delivery but also genes and proteins
delivery. This is of particular interest for the development of gene silencing therapy, thanks to short
interfering RNA (siRNA) delivery inside cytoplasm. Bartholomeusz et al. successfully dispersed
SWCNT in siRNA solutions, without using any functionalisation of the nanotubes and demonstrated
90% of transfected cells within 6 h, associated with 70–80% of HIF-1 silencing and more importantly
without the disadvantage of viral vectors, such as inflammation or immune response [49]. Ladeira
et al. introduced siRNA in rather hard-to-transfect cells thanks to carboxyl-functionalised SWCNT
with an efficiency of 96% of silencing [50]. Sanz et al. used a combination of functionalisation both
outside (polyethyleneimine) and inside (chloroquine) for DNA plasmid delivery [51] In this work,
the chloroquine, a lysosomotropic compound, was released from the CNT only at the low pH inside
lysosomes, making possible the delivery of the DNA plasmid within the cytoplasm and finally to the
cell nucleus. Gene silencing represents a concrete alternative treatment for pathologies and particularly
for those localised in delicate zones such as the brain, since it has better efficiency than direct inhibitor
injection [52]. The cellular uptake pathway of MWCNT β-cyclodextrin nanoplatform with branched
poly(ethylenimine) (MWCNT-CD-PEI) loaded with cidofovir (Cid) was recently elucidated thanks
to rhodamine (Rhod) doping and imaging by Mazzaglia et al. [53]. MWCNT-CD-PEI-Rhod were
internalised through endocytosis and small drugs like Cid would escape lysosomes vesicles.

Kaboudin et al. demonstrated transfection of nucleic acid through another mechanism than
endocytosis in a recent work. MWCNT functionalised with pyridine and magnetic particles transported
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nucleic acids bound by π-π interactions through the cell membrane and released them in the cytoplasm.
A magnetic field was then applied to remove the nanocarriers from the cell, thus limiting their
cytotoxicity [54]. Magnetically guided nanocarriers were also considered by Xu et al. through
the one-step preparation of magnetic MWCNT using a paramagnetic surfactant coating. DNA is
compacted thanks to electrostatic forces allowing the endocytosis transfection of the nanoplatform [55].
Salts shielding the interaction between the cargo and the CNT permitted the release of DNA inside
the cytoplasm.

Using another strategy, Kong et al. considered the use of NIR light irradiation to help the DNA
delivery. Laser stimulation of SWCNT coated by poly(ethyleneimine)-cholesterol (PEI-Chol) induced
membrane permeabilization due to SWCNT photothermal activity, promoting cellular uptake and
DNA release [56]. However, as remarked, further works are still needed to determine CNT pathways
and fate inside tissues depending on their formulation.

2.3.2. Anticancer Therapies Based on CNT

Taking advantage of CNT photothermal properties with NIR laser stimulation was considered as
an elegant way for directly treating cancer. Burke et al. showed that intra-tumoral injection of MWCNT
suspension, followed by short laser excitation resulted in tumour ablation in mice and enhanced
survival [57]. On the other hand, intravenous injection of SWCNT conjugated with anti-CTLA-4
described by Wang et al. triggered immune reaction and enhanced cytotoxic activity additionally to
the Photothermal Therapy (PTT), resulting in the destruction of the remaining nodules/metastasis [58].
The coupling of imaging methods with PTT was also proposed to promote treatment of primary
tumours and detection of connected lymph nodes in a single step as illustrated [59]. Recently,
MWCNT/gold nanostars hybrids have provided significant improvement in terms of photothermal
conversion, making it possible to limit laser stimulation time during the therapy [60]. Furthermore,
the combination of molecules delivery and PTT described by Wang et al., also used by Wells et al.,
broadens the application range of this cancer therapy method [44,61]. CNT-assisted PTT is however
limited by laser penetration depth in tissues and still needs to prove its efficacy for thicker samples.

Most of the works presented in this section have determined the toxicity of CNT on cells
during their utilisation but the fate and possible degradation of those objects were not thoroughly
examined. This concern, still controversial, could be the most important drawback of CNT application
in biomedicine when the nanotubes are not trapped within or at the surface of a device.

3. CNT-based Hydrogels for Biomedical Applications

Hydrogels are 3D polymeric cross-linked edifices where water absorption is made possible thanks
to hydrophilic functional groups. Those materials can be classified in two groups depending of
the nature of the cross-linking interactions. In chemical hydrogel, obtained for instance by radical
polymerization or UV irradiation, the cross-linking is permanent and of covalent nature. Physical
cross-linking is about electrostatic interactions and thus induces a possible reversibility aspect [62].
Hydrogels are not the only polymers used in CNT-based nanocomposites synthesis. For instance,
Martinelli et al. developed cardiac tissue scaffolds composed of polydimethylsiloxane [63] and Mamidi
et al. evaluated the cytotoxicity of CNT in ultrahigh molecular weight polyethylene on fibroblasts [64].
However, the following paragraphs will focus only on CNT-Hydrogel nanocomposites.

3.1. Biopolymer-Based Hydrogels

Hydrogels are widely used in the biomedical field due to their biocompatibility and the low
inflammatory responses they induce [65]. Their porosity and hydrophilicity allow cargo molecules to
be loaded, for drug delivery or for biosensing purposes [66] and their mechanical properties can be
suitable for applications in tissue engineering [67]. The reversibility of physical hydrogels is also quite
interesting as it can be the source of phase transitions, exploitable for in situ injection [68]. Several
hydrogels can respond to different stimuli like temperature or pH variation [69], light exposure or
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electric field application. They represent thereby promising materials for targeted and controlled drug
delivery, especially as, in some case, it can also be operated remotely.

Several polymers are suitable for hydrogel synthesis but natural polymers are more often selected
for biomedical application because most are biocompatible and renewable. Some synthetic polymer
also fit biocompatibility criteria (nontoxic and inducing low inflammation). Those polymers or
monomers are often used combined with others, Table 1 gathers the main monomer/polymer families
used for the synthesis of hydrogels. It is the reticulation of those polymers which determines the
final properties of the gel. However, in spite of their potential for the various applications cited in
the previous paragraph, the intrinsic properties of hydrogel matrices are limited. Their enhancement
was thus investigated through the use of additional polymers or the inclusion of nanoparticles such
as CNT.

Table 1. Bio-sourced polymers and synthetic monomers used for the synthesis of hydrogel matrices for
biomedical applications [62,66,70,71].

Bio-Sourced Polymers Synthetic Monomers

Agarose Acrylamide (AM)
Alginate Acrylic acid (AA)
Chitosan Ethylene glycol (EG)
Collagen Hydroxyethyl methacrylate (HEMA)
Dextran Lactic acid (LA)
Fibrin Methyl methacrylate (MMA)

Hyaluronic acid Vinyl alcohol (VA)
Pectin -

3.2. CNT-Based Hydrogels for Diagnostic

Most biosensors developed using CNT based-hydrogel focused on glucose detection, as it is
well documented. Several of them consist of electrodes allowing the monitoring of electron transfers
within the redox couple glucose oxidase (GOx)-glucose. Conductive Bacterial cellulose (BC)-CNT-GOx
films were directly used as electrodes by Kim et al., offering a simple and biocompatible material
for cyclic voltammetry monitoring [72]. Comba et al. developed a very reliable glucose biosensor,
with long-term stability using a sandwich configuration. In their work, the biosensor matrix was
composed of albumin (alb), GOx and carbon nanotubes-mucin composite (CNT-muc) crosslinked with
glutaraldehyde were inserted between two polycarbonate membranes [73]. Fatoni et al. used porosity
to entrap the enzyme using a chitosan-bovine serum albumin (Chi-BSA) cryogel where embedded
MWCNT enhanced electron transfer. The redox reaction was followed by amperometry [74].

The 3D architecture and mechanical properties of CNT-based hydrogels allow the design of
different types of sensing methods. The optical glucose sensor presented by Barone et al. was
based on a shift of photoluminescence (PL) emission of CNT embedded in poly(vinyl alcohol) (PVA)
hydrogel, induced by apo-glucose oxidase (apoGOx) and glucose interaction. ApoGOx attached
to PVA contributed to the cross-linking of the hydrogel and its interaction with glucose modified
PVA conformation and hydrostatic pressure, resulting in CNT lattice deformation and change of
the environment [75]. This works demonstrated the in vivo use of CNT PL with the perspective
of limiting CNT release and associated toxicity concerns. Two different teams recently developed
sensor-actuators reacting to glucose-GOx. In both works, hydrogel particles inserted in MWCNT
twist yarn provoked swelling/de-swelling in the presence of glucose. Lee et al. took advantage of the
exothermal character of the enzymatic reaction to activate the fast shrinkage of a thermally sensitive
hydrogel, the poly(N-isopropylacrylamide) [76] adsorbed on MWCNT yarn. For the other team it was
the binding of glucose with the boronic acid-conjugated with hyaluronic acid/cholesterol nanogel,
which changed molecular interactions and swell the MWCNT yarn [77]. In the latter report, the authors
observed a linear relationship between glucose concentration and the yarn’s rotation angle. A flexible
and light strain sensor, suitable for human motion detection, was recently reported by Hosseini et al.
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Bacterial cellulose (BC)/(MWCNT) hydrogel was dried into a piezoresistive aerogel using supercritical
CO2 drying [78].

3.3. CNT-Based Hydrogels Use for Tissue Engineering

Maintaining the recolonization of cells in order to replace dead or harmed tissues requires
scaffolding materials that respect certain properties. They should be able to form cross-linked networks,
be mechanically resistant, biocompatible and should allow good cell adhesion. For such purposes,
hydrogels based on biopolymers are often preferred. Furthermore, the inclusion of nanofillers such
as CNT in those matrices enhance the mechanical properties [79] but also improves the electrical
conductivity (when needed). For example, the regulation of the electroactive behaviour of cardiac
or nervous cells during the tissue regeneration process is very important. For instance, Yildirim
et al. demonstrated that the inclusion of 1 wt.% of SWCNT in an alginate scaffold was enough to
improve the tensile strength close to that displayed by natural tissues, as well as increasing cell
attachment and proliferation [80]. Mechanical and electrical properties of scaffolds can be tuned by
modifying the CNT concentration [81] and/or orientation inside the hydrogel [82]. Ahadian et al.
reported a tuneable gelatine methacyoyl (GelMA)/aligned MWCNT scaffold which enhanced the
differentiation of embryoid bodies into cardiac cells, meaning this could represent a suitable support for
any tissue regeneration based on stem cells therapy [82,83]. The enhancement of physical properties is
particularly promising for cardiac reinforcement application, where electrical conductivity is essential
but also for bone tissue regeneration. In that way, different works show that the CNT incorporation in
biopolymer-based hydrogels could support the growth of cardiomyocytes fitting for cardiac tissue
engineering [84] or cardiac patches [85]. Furthermore, Zhang et al. have shown the promoting effect of
SWCNT on osteoblast proliferation in chitosan scaffold containing crystalline hydroxyapatite, compare
to pristine hydrogels, as well as enhanced tensile and compressive modulus [86]. The scaffolds
presented by Cancian et al., composed of non-covalently included CNT in thermosensitive chitosan
hydrogels, exhibited appropriate viscosity for local injection, a method which could replace invasive
surgeries like bone grafts [87]. Recently, Liu et al. described a promising method aiming to fill in
the gap resulting of spinal cord injury (Figure 4). Nerve conduits composed of PEG functionalised
CNT/oligo (poly(ethylene glycol)fumarate) (OPF) nanocomposite were generated using injection
moulding technique. The described hydrogel demonstrates the enhancement of cell attachment and
proliferation, confirming that the nerve conduits could help axon recovery [88].
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Figure 4. (a) Schematic demonstration of the spinal cord in the human body. (b) Conductive nerve
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and The Royal Society of Chemistry.
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In the field of cancer engineering, intensified cell proliferation linked to the presence of CNT can
also be exploited for patterning cells growth, as shown by cancer spheroid formation in the report by
Sheikholeslam et al. [89].

3.4. CNT-Based Hydrogels for Targeted Therapies

The use of CNT-based hydrogels for drug delivery is quite new but was investigated by many
authors, as reported in the extensive review of Cirillo et al. [71]. The porous structure of biocompatible
hydrogels combined with the mechanical and electrical properties improvement brought by CNT were
shown to increase drug molecules stability and allow for more sustained delivery, which is of a great
interest for efficient therapies [90,91]. Furthermore, this kind of material permits the development of
other delivery methods, such as transdermal delivery patches.

3.4.1. CNT-Based Hydrogels Use for Drug Delivery

Several teams investigated the possibility of electro-responsive CNT-based hydrogels for drug
delivery. For instance, Spizzirri et al. synthesised microspheres through the polymerisation of
gelatine containing MWCNT with the help of sodium methacrylate and N,N′-ethylenebisacrylamide.
The drug, diclofenac sodium salt, was loaded by soaking of microspheres into a concentrated solution.
The authors shown that the application of a 9V tension on the beads induced a shrinkage and thus
increased the drug release [92]. This team also brought to light that the drug release behaviour
was different depending on the charge of the drug. Experiments carried out on acrylamide and
N,N′-ethylenebisacrylamide film polymerised by UV stimulation containing covalently introduced
MWCNT, revealed that the release rate of anionic drug increased under 12V stimulation while cationic
drugs were retained and released faster without electrical stimulation [93]. This was explained by the
accumulation of negative charges on CNT when under 12V stimulation. Servant et al. considered the
use of implantable CNT-based hydrogels for remote electrically controlled delivery. They reported
methacrylic acid free-radical polymerisation in presence of pristine MWCNT to allow pulsatile drug
release. The application of electrical pulses stimulated the drug release; however, they shown that the
delivery rate turned back to normal quickly after the pulse end, offering more accuracy [94,95].

As for CNT-based drug carriers, pH-controlled drug delivery systems based on CNT/hydrogel
nanocomposites were also considered. Peng et al. reported a different swelling of MWCNT/chitosan
hydrogel depending of the pH of buffers mimicking two gastrointestinal environments, impacting the
release rate [96]. Ye et al. also shown that pH had an influence on wettability and swelling of vertically
aligned CNT covered by poly(methacrylic acid-co-ethylene glycol diacrylate) (P(MAA-co-EGDA)),
which could lead to controlled release [97].

Wei et al. designed a dual release carrier with CNT/polycaprolactone (PCL)-PEG-PCL
thermosensitive hydrogel, where DOX was loaded on CNT while Rhod was within the hydrogel.
The difference of drug loading is pointed out as the source of the observed release rate. Furthermore,
pH dependency was also noticed [98]. CNT based-hydrogels could also find applications in cancer
therapy: Hindumathi et al. confined CNT inside a PEG cocoon in order to load drugs such as curcumin,
allowing curcumin cellular uptake [99].

3.4.2. CNT-Based Hydrogels Use for Skin Delivery

As Kuche et al. explained in their review work, the major drawbacks of existing transdermal
delivery patches are the low drug release rate and the poor skin permeability [100]. CNT based
nanocomposites could bring an innovative solution to both problems thanks to their intrinsic properties.
As shown previously, this kind of hydrogel could improve drug stability through time and grant
more control on the release rate. Im et al. were able to make such a patch by the electrospinning of a
polyethylene oxide/pentaerythritol triacrylate/MWCNT hydrogel and they observed a correlation
between drug release and applied voltage [101]. Membranes developed by Bhunia et al., made of PVA
and carboxy-functionalised MWCNT [102], or by Giri et al., composed of 2-hydroxyethyl methacrylate
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grafted carboxymethyl guar gum and functionalised MWCNT [103], both exhibited encouraging
performances for diltiazem and diclofenac release, respectively.

The recent work of Guillet et al. opens a new route to solving both problems at once using
CNT-based hydrogels directly as an electrode for skin electroporation. The application of high voltage
electrical pulses through the skin was shown to temporarily create pores within the stratum corneum,
which large molecules like insulin, carried by electrophoretic forces, may use to cross this natural
barrier. The developed agarose/DWCNT hydrogel was use directly on mice skin as both drug
storage system and electrode and demonstrated preserved mechanical properties but most importantly
enhanced drug penetration into the skin, as shown in Figure 5 [104]. This work represents a promising
application of CNT-based hydrogels with a very clear improvement and practical use.
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Figure 5. Visualization of skin electroporation. Representative pictures of mouse skin after
electropermeabilisation with CTRL-AGsummuri and DWCNT-AG (1 wt. % DWCNT) containing 4 kDa
FITC-dextran at 1 mm. Images (a,d) show CTRL-AG and DWCNT-AG without electrical stimulation
under identical conditions at the same intensity level (×0.57). Images in (b,e) are with electrical
stimulation: The anode is on the left-hand side and the cathode on the right-hand side (magnification
×0.57). (c,f) Magnifications (×4) of the anode area of (b,e), respectively. The frame on the left side of
(c,f) pictures shows a numerical magnification ×400. Reprinted with permission [104].

Table 2 summaries the different application fields addressed in this review and the corresponding
reference of cited works. In addition to this academic work, it is important to note that a few patents
are also available. They all correspond to (potential) applications in the biomedical field in which
CNT are included mainly to enhance the performances of existing medical devices and not for the
development of new specific “nano-related” applications [105–111]. Furthermore, there are only few
clinical trials involving CNT-based materials for biomedical applications and they mainly deal with
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biosensor for in vitro detection [112]. The main reason identified for this lack of practical application is
most probably the toxicity issue of CNT which will be discussed in the last section.

Table 2. Summary of the cited works sorted by application field.

CNT CNT-Based Hydrogels

Biosensors [15–23] Diagnostic [72–78]
Imaging [24–34]

Cells guidance and tissue scaffolds [35–41] Cells guidance and tissue scaffolds [79–89]

Drugs and gene delivery [42–56] Drugs delivery [71,90–99]

Anticancer therapies [44,57–61] Skin delivery [100–104]

4. Potential Toxicity Issues Related to CNT

The toxicity of CNT is a complex subject to address as CNT actually gather a family of
nanoparticles, which properties and behaviour are related non-exhaustively to their structure, number
of walls, chirality, diameter and length [113]. However, several observations can be made from the
different studies which try to answer to that question. CNT may enter the organism through three
different pathways: injection, ingestion and inhalation. The interferences between those nanoparticles
and organs or cells exist and could be the source the varying severity and sometimes fatal issues of
disease development, as described in the review work of Madani et al. [114]. Effect of several CNT on
different targeted cells were also compared by Cui et al. Yet this team, as others, insists on the need of
more toxicity studies on the long term in order to get more perspective on this subject [115,116].

As described earlier in this work, CNT can transfect cells. Thanks to labelled MWCNT and
further imaging it was proved that once inside the body, they could cross barriers, reach blood
circulation and thus, spread within the organism [117,118]. CNT can either exit the body via urinary
excretion or accumulate in secondary organs, staying indefinitely if the immune system fails to
eliminate them [116]. Their biopersistence was demonstrated by Czarny and co-workers up to
12 months, without decrease [119]. CNT biodistribution is linked to several parameters such as
functionalisation, dispersion and length. According to the review by Ali-Boucetta et al. on CNT
toxicokinetics, covalently functionalised CNT tend to be excreted through urine whereas pristine
and non-covalently functionalised CNT would accumulate in liver and spleen. CNT ability to
disperse seems also a key parameter to take into consideration in toxicity. Functionalisation with
small hydrophilic groups like PEG allows good and stable CNT dispersion. It is however important to
know that most functionalisation processes require a former purification or activation by oxidation
and that most MWCNT (in particular but not only) are significantly cut during the process, meaning
in the end that it is very difficult to decorrelate the relative influence of length and functionalisation
on the toxicity. The formation of CNT bundles is usually an unwanted issue as bigger agglomerate
accumulate quickly, possibly leading to damages to neighbouring cells as they are easily detect by
the immune system but not always phagocytosed because the length of the particles mays prevent
macrophages from engulfing them properly [116,120]. Those observations are illustrated in Figure 6.
The parallel is often made between CNT and asbestos as both particles are non-biodegradable fibres
that the immune system fails to deal with. However, there are important differences between the
two and the analogy is probably limited to the morphology and non-biodegradability as well as the
activation of inflammation mechanisms when able to get within cells [121].As evidenced by some
groups, CNT may however exhibit an anti-oxidant activity when they are outside the cells, by trapping
of reactive oxygen species [122]. Quarantine of CNT by fibrosis could causes discomfort yet put an end
to the inflammation triggered by immune system overactivity. Otherwise, the prolonged inflammation
tends to degrade environment cells and lead to the development of cancer [123]. Purification step of
CNT appear necessary, as the presence of metallic particles is source of oxidative stress and thus cells
damaging [124,125]. Furthermore, purification method often results in CNT shortening.
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A study of Allen et al. on horseradish peroxidase (HRP) degradation effect on carboxylated
SWCNT suggested that polycyclic aromatic hydrocarbons (PAHs) may be found among the
degradation products [126]. Moreover, carboxylated SWCNT are significantly more impacted by the
HRP than pristine SWCNT which is important to consider as carboxylation is a common consequence of
the purification step(s) [7]. In this sense, pristine CNT are less prone to biodegradation by peroxidases
and thus more stable, while oxidized CNT biodegradation may lead to the release of toxic by-products
in case of (very likely) incomplete degradation.

The use of different kinds of CNT with different morphologies and purities, with different
biological models (cancer cell lines versus primary cells; in vitro versus in vivo; different animal
models) at different doses using different dispersion/exposure/characterisation protocols certainly
explains why the answer about the potential toxicity of CNT is still not available. The question of
suitable doses for toxicity assessment is also a delicate matter. The actual exposure to CNT in real
conditions is hard to quantify and concentrations used for testing the toxicity of CNT is generally far
from reality. Finally the use of the weight concentration to express the exposure dose, although very
practical to use, is rather irrelevant especially for comparison purposes and should be replaced by the
surface concentration which is much more relevant [127].
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Figure 6. (a) The effect of CNT structure on phagocytosis by macrophages and clearing from tissues.
Whereas macrophages can engulf MWNTs with a low aspect ratio (ratio of length to width) before
their clearance by draining lymph vessels, MWNTs with a high aspect ratio cannot be cleared and
accumulate in tissues, where they promote carcinogenesis. (b) In addition to their dimensions, other
considerations relevant to the safety of CNT include increasing their solubility and preventing their
aggregation, to facilitate urinary excretion and thereby prevent tissue accumulation. Reprinted with
permission [123].
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In regard of those observations, the most cautious way to use CNT would be to prevent them
from entering freely the organism. As such, trapping of CNT inside hydrogels contributes to limit
the risk of direct interaction with CNT, promoting a safe-by-design development direction, while
improving hydrogel properties [128]. However, to ensure no CNT release, the biocompatible polymer
should be non-biodegradable and remain unaffected within the body.

5. Conclusions

CNT are promising materials in the biomedical field. Once functionalised to ensure their
biocompatibility and conjugated with organic compounds or metallic nanoparticles, they can be
used as efficient biocompatible biosensors or contrast agent for imaging but could also increase drugs
lifetime within the body and facilitate their direct delivery within cells. Their usefulness in cell growth
and recolonization is well illustrated, in particular for nervous cells. The use of CNT as additives inside
matrices, especially biocompatible hydrogels, is an encouraging alternative way of taking advantage of
their extraordinary properties while limiting the risk of direct exposure. It was shown that mechanical
and electrical properties of hydrogels could be greatly improved by embedding CNT and that those
nanocomposites could be used for biosensing, tissue engineering and drug delivery without the risk of
CNT release into cells. Furthermore, the 3D porous structure of hydrogel widens the possible range
of applications, offering more versatility, as shown by the recent development of injectable tissue
scaffolds or drug delivery patches.

If the investigation of CNT local cytotoxicity is often included in recent in vivo biomedical
application works and CNT generally shown not to be harmful for neighbouring cells, their fate
on long term within the body is unfortunately the subject of less attention. CNT situation after
they completed their intended task depends of many parameters including concentration, size and
functionalisation and if most of them are generally quickly excreted, the remaining part is to stay in
the body and accumulate leading to unknown long-term effects. However, as described in this work,
CNT confinement inside hydrogels is a good way to limit their scattering inside the organism (as long
as the hydrogel itself is not biodegradable), representing a promising way of taking advantages of
those carbon nanoparticles for biomedical applications.
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Abstract: Delivery of hydrophilic molecules through the skin using electroporation is a promising al-
ternative approach to intradermal injection. Recently, we developed a two-in-one electrode/reservoir
material composed of carbon nanotubes and agarose hydrogel. In this work, we evaluated the poten-
tial of the device to achieve non-invasive transdermal drug delivery using skin electroporation. As it
involved an electrode configuration different from the literature, critical questions were raised. First,
we demonstrated the efficiency of the device to permeabilize the skin of hairless mice, as observed by
propidium iodide (PI) uptake in the nuclei of the epidermis cells through macro fluorescence imaging
and histology. Application of Lucifer yellow (LY) at different times after unipolar electroporation
treatment demonstrated the partial reversibility of the skin permeabilization after 30 min, and as
such, that barrier function properties tended to be restored. We uncovered, for the first time to our
knowledge, an intrinsic asymmetry of permeation pathways generated in the stratum corneum during
treatment. Electrophoresis was here the main driving force for macromolecule delivery, but it com-
peted with passive diffusion through the generated aqueous pathways for smaller molecules. Finally,
we validated 4 kDa dextran labelled with fluorescein isothiocyanate (FD4) as a model molecule to
optimize the electrical parameters, needed to improve macromolecule delivery.

Keywords: skin electroporation; macromolecule delivery; carbon nanotubes; hydrogel composite

1. Introduction

Transdermal delivery is a very interesting route to explore for drug delivery. Com-
pared to other routes, it can be fast and allow longer-term delivery. As an example, it can
be considered a suitable substitute for oral delivery when drug degradation occurring
during digestion hinders its efficiency too much. However, to achieve transdermal delivery
it needs to cross the stratum corneum (SC), the most external layer of the epidermis. The
SC is composed of corneocytes and lipids organized in multilamellar bilayers, and plays a
major role in the skin barrier properties. Consequently, skin is impermeable to the passive
diffusion of most hydrophilic and high molecular weight drugs, leading to the use of
needles for direct injection [1]. The crossing of that hydrophobic protective layer is the
main challenge for the development of alternative transdermal delivery methods and par-
ticularly for those intended to be non-invasive. Through the years, many technologies were
considered for transdermal delivery, relying on chemical enhancers, physical approaches
such as ultrasound and iontophoresis, or microporation techniques involving microneedles,
which were widely studied for the variety of composition and shaping they offer [2–4].

Among the physical methods, electroporation (EP) consists of the application of high
voltage pulses resulting in the reversible destabilization of the cell bilayer membrane,
allowing molecule exchanges. Its efficiency was demonstrated in vivo to potentiate the
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uptake of anticancer drugs or even DNA [5–8]. The application of EP to a complex structure
like skin has been investigated since the last two decades, allowing us to have now a better
insight of permeabilization mechanisms. According to Pliquett et al. [9], application of
high voltage pulses induced stochastic pores formation within the SC multilamellar lipid
bilayers. The formation of those pores, or aqueous pathways, combined with Joules effects,
resulted in the expansion of permeable regions, called local transport regions (LTRs),
whose size and number depended on pulses voltage and duration [9–11]. Several works
also focused on the development of mathematical and numerical models [12–14]. The
feasibility of skin EP for transdermal delivery was also widely studied. Lombry et al. [15]
demonstrated that the transdermal delivery of molecules sometimes up to 40 kDa using EP
was possible in vitro. Further investigations pointed out the importance of the electrical
parameters’ optimization, as well as the physicochemical properties of the drug [10].
In vivo studies demonstrated that the delivery of fentanyl in rats was reduced from hours
to a few minutes using skin fold configuration [16]. Enhanced delivery of fluorescein
isothiocyanate-labelled 4 kDa dextran compared to passive diffusion was achieved using
a patch, removed during EP with multiarray electrodes, and reapplied afterward [17].
However, for more convenience, electrode configuration and reservoir availability need to
be optimized.

The use of carbon nanotubes-based nanocomposites for biomedical applications has
recently been spreading. Carbon nanotubes (CNT) alone were shown to be promising for
biosensors [18,19], drug delivery [20] and tissue engineering [21,22], but toxicity concerns
prevent most of their utilization in clinical trials [23]. An alternative to make the best
of CNT outstanding mechanical and electrical properties while avoiding CNT exposure
to tissue is to embed them in a biocompatible matrix, such as hydrogels. These CNT-
based nanocomposites exhibited an even wider application range, thanks to the 3D porous
structure provided by the hydrogel matrix [24]. We drew inspiration from this strategy
to address the non-invasive transdermal delivery challenge. We developed a two-in-one
material, a CNT-agarose nanocomposite, which would play both roles of being electrodes
for skin EP and a reservoir for the drug. The application of two of those nanocomposite
electrodes, directly on skin, enabled us to perform simultaneous skin permeabilization
and drug delivery. The utilization of such platforms with unipolar pulses allowed us
to obtain promising preliminary ex vivo results in a previous work [25]. The electrical
characterization of the nanocomposite was also presented elsewhere [26].

In this study, we went a step further in the validation of the developed nanocompos-
ite as a suitable solution to achieve transdermal delivery of hydrophilic molecules and
macromolecules through skin permeabilization. We validated the actual permeabilization
of the skin using propidium iodide (PI) and evaluated using the Lucifer yellow (LY) transi-
tory nature of the permeabilization, vital to achieve fully non-invasive delivery. We also
investigated the effect of the size and the charge of the loaded molecules using fluorescein
isothiocyanate (FITC)-labelled 4 kDa dextran (FD4) and charged derivatives as models for
hydrophilic macromolecules. As a conclusion, we proposed a mechanistic explanation
of the phenomena involved and further developments that would be needed to improve
further this two-in-one platform for electro-stimulated delivery.

2. Materials and Methods
2.1. Platform Preparation

The nanocomposite synthesis was already reported elsewhere [25,26]. Briefly, a so-
lution of agarose at 25 g/L was mixed at 90 ◦C with a suspension at 0.25 g/L in water of
doubled-walled CNT synthesized in our lab [27]. Carboxymethylcellulose with ultra-low
viscosity was used to ensure homogeneity of highly hydrophobic carbon nanotubes in the
hydrogels [28] and to facilitate the dispersion steps of sonication and shear mixing. The sus-
pension was casted into 10 mm-diameter cylindrical molds (2 mm height) and left to cool
down at room temperature. The obtained hydrogels were fully dried at 30 ◦C and finally
swelled into electroporation buffer containing fluorescent markers. Their final diameter
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was d = 8.4 ± 0.4 mm. A schematic representation of the process, adapted from [25], can be
found Figure S1. Propidium iodide (PI), at 100 µM, was used here as a permeabilization
marker. We used 4 kDa FITC Dextran (FD4), at 1 mM to mimic macromolecule size. Lucifer
yellow (LY), at 1 mM, following the work of Leclerc et al. [29], was used to study the
reversibility of the skin permeation and the influence of the molecule size. FD4 grafted
with carboxymethyl groups to be negatively charged (FD4-CM) at 1 mM, and FD4 grafted
with diethylaminoethyl groups to be positively charged (FD4-DEAE) at 1 mM, were used
to study the influence of the molecule charge. Finally, we challenged our model molecules
by comparing it to insulin-FITC (I-FITC) at 0.111 mM. We took into account the FITC
substitution ratio in each molecule to ensure to have the same FITC molar concentration
in the different solutions. All reagents and fluorescent markers were purchased from
Sigma-Aldrich (St. Louis, MO, USA) and diluted in 10 mM phosphate buffer.

2.2. Electroporation Treatment on Mice Skins

Explanted skins from different mice strains were were obtained less than 1 h before
experiment, depending on availability: Female nude Balb/c AnNRj-Foxn1nu mice (Janvier
Labs, Le Genest-Saint-Isle, France) aged of 10 to 12 weeks and weighing between 20 and
24 g; female nude NMRI-nu mice (Janvier Labs, Le Genest-Saint-Isle, France) aged of 8 to
16 weeks and weighing between 25 and 35 g; female hairless SKH1 mice (Charles River,
Écully, France) aged of 8 to 16 weeks and weighing between 25 and 35 g. Dorsal skins were
placed on a gauze soaked with commercial PBS solution without Ca+ and Mg+ (Eurobio,
Les Ulis, France) in a petri dish, SC facing upward. Molecule-loaded platforms were
placed directly on top of the skins. We used a custom-made electroporation support to
ensure a constant 0.5 cm gap between the edges of both platforms. Stainless steel cylinders
were used to ensure a homogeneous contact between the platform and the skin, and to
electrically connect the platforms to the generator. Unipolar square wave pulses were
delivered by a ELECTRO cell B10 HVLV, (Betatech, Saint-Orens-de-Gameville, France): set
voltage = 300 V, duration = 20 ms, frequency = 1 Hz, 8 pulses, inspired from [30]. In all our
experiments, the cathode side was defined as the negative pole. Treated skins were rinsed
three times with PBS before imaging to remove non-absorbed markers on the skin.

2.3. Mice Skin Surface Fluorescence Imaging

Samples were observed with an upright Macrofluo fluorescence microscope, EL6000
source (Leica Microsystems, Rueil-Malmaison, France), equipped with a Cool Snap HQ
Camera (Roper Scientific, Ottobrunn, Germany), and Metamorph (Molecular Devices,
Sunnyvale, CA, USA) image acquisition software was used. Samples were imaged by
fluorescence using appropriate filters: Leica L5 filter (excitation filter BP: 480/40 nm, dich.
505LP, emission filter BP: 527/30 nm) was used for FITC and LY, and Leica 49,008 ET
mCH/TR filter (excitation filter BP: 560/40 nm, dich. 585LP, emission filter BP: 630/75 nm)
was used for PI imaging (exposure time = 1 s). All filters were purchased from Leica Mi-
crosystems, Rueil-Malmaison, France. Images were processed for contrast and brightness,
and analyzed with ImageJ (National Institute of Health, Bethesda, MD, USA). Quantifica-
tion of fluorescent marker uptake was corrected using a ratio between the mean intensity of
treated and non-treated areas in the same image, to avoid any bias induced by skins auto-
fluorescence variability. All following graphics display the calculated relative fluorescence
intensity (RFI) of each marker.

2.4. Histology

Immediately after imaging, the treated areas were removed and fixed overnight at
4 ◦C in periodate-lysine-paraformaldehyde buffer (PLP). The PLP was rinsed three times
with PBS and samples were left for 24 h in successive sucrose baths of 15% and 30%,
before being embedded in OCT for cryo-conservation (Shandon Cryomatrix, Richard-Allan
Scientific, Subsidiary of Thermo Fisher Scientific, Kalamazoo, MI, USA). Slices of 10-µm
were sectioned and DAPI was used for nuclei labelling (Mounting Medium with DAPI—
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Aqueous, Fluoroshield, Abcam, Cambridge, UK). To evaluate the penetration depths of the
different fluorescent markers, the slices were observed with an AxioImager M2 equipped
with a plan apochromat 40×/0.95 korr M27 objective and an AxioCam 503 color camera
(Zeiss, Jena, Germany). Slides were imaged by fluorescence using appropriate filters: Zeiss
96 HE BP (excitation filter BP: 370–410 nm, emission filter BP: 430–470 nm) was used for
DAPI observation, Zeiss 38 HE Green Fluorescent Prot. (excitation filter BP: 450–490 nm,
emission filter BP: 500–550 nm) was used for FITC and LY, and Zeiss 20 HE Rhodamine
(excitation filter BP: 540–552 nm, emission filter BP: 575–640 nm) was for used PI. All filters
were purchased from Zeiss, Jena, Germany.

2.5. Statistical Analysis

Data analyses were performed using GraphPad Prism 5.04 program (GraphPad Soft-
ware, Inc., La Jolla, CA, USA) and data were expressed as means ± SEM for the number of
experiments indicated in the legends of the figures. Multiple comparisons were performed
using one-way analysis of variance (ANOVA) followed by post-tests: Turkey’s multiple
comparisons or Dunnett’s comparison against control.

3. Results
3.1. Two-in-One Device Allows Skin Electroporation

In our previous work, we demonstrated that the proposed device was able to increase
the uptake of FD4 in the skin [25]. In this work, we tried to deepen our understanding
of the phenomena involved, and the first step was to demonstrate that we achieve skin
permeabilization. To do so, platforms loaded with PI were used to treat hairless mice skins.
The marking pattern evidenced differences, we observed an asymmetry of PI delivery
between the anode and the cathode, but also a non-uniformity of the delivery into the skin
below the electrodes (Figure 1a). The quantification of the relative fluorescence intensity
(RFI) confirmed the observed increased uptake of PI on the anode side, compared to the
natural uptake that was obtained after 30 min (Figure 1b). The uptake on the cathode
side was not significantly different from the control (non-pulsed platform). We performed
histological observations on those samples (Figure 1c). The presence of red nuclei in the
epidermis on the anode side demonstrated that PI was able to cross the SC. On the other
hand, red nuclei were rarely observed on the cathode side.

PI is a red DNA intercalant, which labels the nucleus of cells with a permeable plasma
membrane. As such, it is not only a useful marker to detect and quantify electropermeabi-
lization, but it can also be used to reveal cell death. To determine if the electroporation
treatment was inducing cellular death, skins were treated with platform loaded with buffer
only, and 30 min after, to allow potential resealing to occur, 100 µL of PI at 100 µM was
applied. In parallel, the same amount of PI was directly applied on non-pulsed skin to
compare the uptake. In both cases, PI was left for 30 min at 37 ◦C and rinsed before imaging.
The quantification of PI RFI revealed no significant differences between the skin PI natural
uptake and the uptake 30 min after treatment (Figure S2). We concluded that cell death
was not involved in a significant way during our experiments. From this point, histological
observations indicated that the device used with unipolar pulses allowed us to achieve
skin permeabilization. However, an asymmetry of the delivery was still present and might
be related to several phenomena. It could be the result of electrophoretic forces, pushing or
pulling positively charged PI depending on the electrode. Our second hypothesis was that
the use of unipolar pulses might generate asymmetric permeation structures in the skin,
leading to more or less available pathways for the drug to be delivered.
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Figure 1. Evaluation of skin permeabilization using the two-in-one nanocomposite device for EP. Platforms loaded with PI
(100 µM) were used to apply unipolar EP treatment on fresh hairless mice skin explants. Skins were imaged 30 min after.
(a) Marking pattern of skins treated with unipolar-pulsed electric field, platforms loaded with PI. (b) Quantification of PI RFI
at the cathode and anode of treated skins (P), compared to the PI RFI of non-pulsed (NP) skins. Statistical analysis: one-way
ANOVA, with Dunnett’s post-test vs. NP. (Codes signification: ** = p > 0.01; ns = non-significant). n = 9. (c) Histological
observations of 10 µm slices of skin treated with EP using platforms loaded with PI. PI is in red, and nuclei are labelled in
blue by DAPI.

3.2. Evaluation of the Skin Permeabilization Transitory Nature

The reversibility of the skin permeabilization is a compulsory feature to develop a fully
non-invasive delivery method through EP. To evaluate it, we used a second fluorescent
smaller molecule, Lucifer yellow (LY), already used in the literature to assess the state of
skin barrier function [29]. Here, platforms loaded with electroporation buffer were used to
perform EP treatment, and 100 µL of LY were spread on top of the treated area after 0, 15, 30
or 60 min. The samples were left for 1 h at 37 ◦C, before rinsing and imaging. The marking
pattern showed an equivalent and intense marking at both electrodes when LY was applied
directly after treatment (Figure 2a). The fluorescence intensity decreased at the anode when
15 min was waited before application, an equivalent pattern was observed for a 30 min
and 60 min delay. RFI quantification was done for the different time points (Figure 2b).
The results showed a decrease of the LY uptake at both electrodes as a function of time,
which hinted that the skin tended to retrieve its original impermeability. Nevertheless,
the return at the cathode side was not complete, as the uptake stagnated between 30 and
60 min after EP. On the contrary, the statistical analysis demonstrated that the skin original
impermeability was reached after 15 min at the anode side (Figure 2b). This experiment
also evidenced an asymmetric uptake between both electrodes. It was approximately
1.5 times higher at the cathode directly after treatment, and there was no more improved
delivery at the anode side after 15 min. The LY uptake in this experiment occurred without
the presence of an electric field, meaning the only driving force allowing fluorescent dye
to penetrate the skin was passive diffusion. This result could imply that unipolar pulses
generate different pathways depending on the electrode polarity.

3.3. Influence of the Molecule Size on Delivery

In order to observe the influence of the molecule size during skin electroporation-
assisted delivery, we repeated the experiment using LY inside the platforms and compared
with platforms loaded with FD4, which is ten times bigger than LY. We evaluated their
marking pattern and we performed histological observations to evaluate their penetration
depths into the skin. The delivery pattern demonstrated that both molecules were prefer-
entially marking the cathode side on the contrary of PI (Figure 3a). This can be explained
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when considering the charges of the molecules; LY has a negative charge and the FITC
group substituted on the dextran also introduces negative charge at neutral pH. Histologi-
cal observations showed an important natural accumulation of LY in the SC (Figure 3b).
The observation on the cathode side demonstrated that FD4 tended to accumulate in the SC
at the cathode side, while LY could be found in the dermis upon treatment. Both molecules
were not delivered similarly into the layers of the skin. Pathways exist, as demonstrated by
the delivery of LY in the dermis. However, they might not yet be suitable for the delivery
of molecules of bigger size, like FD4.
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3.4. Influence of the Molecule Charge on Delivery

Our experiments brought into focus an inherent structural asymmetry between the
two electrodes. However, questions about the influence of the electrophoretic forces on
the loaded molecules during EP remained. To answer those questions, we compared our
model molecule, FD4, with two of its derivate forms: one was a 4 kDa dextran grafted
with carboxymethyl group to bring in negative charges (FD4-CM), and the other was
grafted with diethylaminoethyl groups to positively charge it (FD4-DEAE). The FITC
substitution ratio was the same for the three molecules and is two orders of magnitude
smaller than the nitrogen or carboxymethyl substitution ratio. Therefore, FD4 charge
was negligible when compared to its derivatives, and FD4 could be consider as a neutral
molecule. The fluorescence macrographs of the differently charged FD4 showed different
marking patterns (Figure 4a). Quantification of FITC RFI on treated skin revealed a doubled
uptake of FD4-CM at the cathode and an equal uptake at the anode compared to FD4. We
could also observe a weaker uptake of those two molecules at the anode side compared to
the FD4 uptake on non-treated skin. An opposite behavior was observed for FD4-DEAE.
Namely, the uptake was 30% weaker than FD4 at the cathode but seemed to be increased
at the anode (Figure 4b). As a control experiment, the comparison of the uptake of each
molecule on non-pulsed skin did not show statistically significant differences (Figure S3).
Those behaviors were in agreement with the electrode’s polarity. In our configuration,
the cathode was the negative and thus, electrophoretic forces dragged negatively charged
molecules into the skin. On the contrary, they could be retained inside the platform at the
anode side. We performed complementary experiments where the polarity of the electrodes
was reversed between each pulse (Figure S4). No statistically significant difference of the
labelling between the two electrodes was observed for FD4 nor FD4-CM molecules. The
electrophoretic forces alternatively pushing and pulling the molecules depending on its
current polarity could explain these results. Histological observations gave evidence of
an accumulation of molecules in the SC, consistent in intensity and uniformity with the
labelling already observed by macro-fluorescence imaging of the skin (Figure 4c).
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Figure 4. Influence of the molecule charge on delivery. Platforms loaded with either FD4, FD4 substituted with car-
boxymethyl groups (FD4-CM), or diethylaminoethyl groups (FD4-DEAE) (1 mM) were used to apply unipolar EP treatment
on hairless mice skin explants. Skins were imaged 30 min after. (a) Marking patterns on skin of FD4, FD4-CM and
FD-DEAE loaded on the platforms after treatment with a unipolar-pulsed electric field. Cathode is always on the left.
(b) Quantification of FITC RFI at the cathode and anode side of treated skins, compared to the matched RFI on non-pulsed
skins (NP). Statistical analysis: one-way ANOVA, Turkey’s post-test comparison between NP, FD4, FD4-CM and FD4-DEAE.
(Codes signification: ** = p > 0.01; *** = p > 0.001; else is non-significant). Error bars indicate SEM. n = 4–9. (c) Histological
observations of 10 µm slices of skin treated with EP using platforms loaded with either FD4, FD4-CM or FD4-DEAE. Only
the cathodes are displayed. FITC is green and nuclei are labelled in blue by DAPI.
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3.5. Two-in-One Device Allowed Immediate Delivery with Skin Electroporation

To evaluate the contribution of electrophoresis and passive diffusion in the delivery
process, the duration of contact between skin and platforms after treatment was increased.
Platforms loaded with LY or FD4 were used for electroporation treatment and left in place
for different durations, 0, 5, 15, 30 or 60 min, before rinsing and imaging. Results showed
that the uptake at the cathode of pulsed skin for any duration was significantly superior to
non-pulsed skins uptake (Figure 5). However, there was no evolution of the uptake of both
molecules with time. Considering the anode side, the delivery of LY was not significantly
modified by the EP treatment. A different behavior was observed for FD4 where the uptake
at the anode was significantly decreased. Therefore, we could conclude that for a positively
charged molecule, the delivery at the cathode side was immediate and mainly provided
by electrophoresis.
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Figure 5. Effect of the duration of contact between skin and platforms after EP treatment. Platforms
loaded with either LY or FD4 (1 mM), were used to apply unipolar EP treatment on hairless mice
skin explants. The duration of contact between skin and platforms after treatment was increased to
see the contribution of electrophoresis and passive diffusion. Quantification of LY and FITC RFI at
the cathode and anode of skins treated with unipolar-pulsed electric field and platforms loaded with
either LY or FD4. Platforms were left 0, 5, 15, 30 or 60 min on the skin after treatment. Statistical
analysis: one-way ANOVA, Dunnett’s post-test vs. NP data. Codes signification: * = p > 0.05;
** = p > 0.01; *** = p > 0.001; else is non-significant. Error bars indicate SEM. n = 3–9.

3.6. Validation of FD4 as a Model Molecule for Insulin Delivery Using Skin Electroporation

FD4 was used as a model drug to mimic macromolecules, such as insulin. Never-
theless, dextran and insulin, as a glucose derivative and protein, have different chemical
functions and a different global charge. In order to check if the simple approximation of
the size was a sufficient criterion for FD4 to mimic the behavior of insulin during electro-
poration treatment, platforms were loaded with insulin labelled with FITC (I-FITC) and
compared to FD4 and its negative derivative FD4-CM, in terms of delivery pattern and
uptake on skin after EP treatment. I-FITC concentration was calculated to be the same
than the FITC molar concentration of FD4 and FD4-CM. The three macromolecules had
the same delivery pattern (Figure 6a), but we observed a significant uptake difference at
the cathode between FD4-CM and I-FITC (Figure 6b). The mean fluorescence intensity of
I-FITC was more similar to the mean fluorescence of the FD4 than the FD4-CM. Histological
observation demonstrated that, like FD4, I-FITC tended to accumulate in the SC without
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crossing it (Figure 6c). Those results indicated that FD4 can be used for our future works
on skin EP electrical parameters optimization.
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mice skin explants. Skins were imaged 30 min after. (a) Delivery pattern of I-FITC, FD4 and FD4-CM loaded in platforms
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4. Discussion

Transdermal delivery is a crucial route to explore in order to elaborate efficient treat-
ment protocol; however, the development of non-invasive methods alternative to injection
are challenged by the impermeable and hydrophobic stratum corneum (SC) skin layer. In
this work, we evaluated the ex vivo application of a custom two-in-one nanocomposite
material designed to be simultaneously a drug reservoir and an electrode for skin EP. The
first experiment presented demonstrated the actual permeabilization of viable cells of the
epidermis as their nuclei were labelled with PI (Figure 1b). Therefore, the electric field
was sufficient in this area to destabilize the cell plasma membrane and allow PI uptake in
the permeabilized cells, and SC was also permeable enough to allow PI to reach deeper
layers. Additionally, we observed an asymmetry of PI uptake, that was hardly observed
in cathode histology slices. We suggested two possible explanations for this asymmetry
as we dismissed cellular death: the occurrence of structural asymmetry, or the effects of
electrophoretic forces.

As skin barrier function assayed using LY was shown to partially return to normal, we
considered the device could be non-invasive for on shot uses (Figure 2). This recovery was
however incomplete, which was in accordance with the work of Dujardin et al. on skin
EP [31]. They measured the impedance of rats’ skin in vivo after treatment with 10 pulses
of 335 V—5 ms and they observed a dramatic decrease compared to the control. The skin
impedance tended to increase with time after treatment, but the skin original state was still
not recovered after six hours. However, a good recovery was observed using 10 pulses
of 1000 V—100 µs. Similar results were obtained in vitro [32]. It would be necessary in
further works to move to in vivo studies to evaluate more precisely the skin resealing after
treatment. Indeed, ex vivo, the lack of blood circulation to provide nutriments to the tissue
essential to maintain homeostasis could impair the recovery. Cycles of EP treatment, spaced
by several hours, could be used to assess if skin EP induces irreversible damages in the
SC and what would be the effects of its repeated utilization on the same area. Finally, the
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non-uniformity of the electrical field received by the skin, evidenced by the non-uniform
delivery pattern in every macrograph presented in this work, could also suggest that
the skin barrier properties were not affected or impaired equally over all of the 50 mm2

treated area. Impedance measurements performed with a smaller platform could help us to
determine the voltage and pulses duration range to apply to stay in a fully reversible state.
It would also be interesting to proceed to the optimization of those electrical parameters
using in situ skin impedance measurements to get real-time feedback and immediately
adjust parameters, as recently reported in the work of Atkins et al. [33].

We evidenced an uptake asymmetry between the two electrodes, which was indepen-
dent from electrophoretic forces (Figure 2). Considering the work of Weaver et al. [11],
the SC structure could be described with a brick-and-mortar model, where corneocytes
were separated one from another by lipid bilayers. LTRs would form in those layers upon
electroporation treatment, allowing hydrophilic molecules to go through the SC. To the best
of our knowledge, we were the first to use this electrode configuration, and we suggested
here that LTRs were not uniformly generated depending on the electrode polarity. They
could be wider and/or more numerous at the cathode side, offering more available aqueous
pathways for the drug to cross the SC. A schematic description is proposed in Figure 7. We
are willing to perform in situ electrical measurements of the system device including the
skin during EP treatment to investigate that theory. Those data will be useful in particular
to build numerical model of our system.
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Experiments demonstrated a clear influence of the molecule size and charge on the
delivery, which was expected according to literature [10]. The permeabilization was suf-
ficient to allow the delivery of LY in the dermis. These encouraging results allow us to
move towards models closer to human skin for this range of molecule sizes (Figure 3).
FD4 tended to accumulate in the SC, but that accumulation was nevertheless significantly
improved upon EP treatment. The size of the molecule could be the limiting factor for now,
ensued from the asymmetric SC permeabilization that has changed the balance between
the two delivery forces, namely passive diffusion and electrophoresis. We observed that
most of the delivery occurred during the application of the EP treatment; therefore, elec-
trophoresis would be the major driving force (Figure 5), which is consistent with the work
of Regnier et al. [34]. However, the utilization of loaded platforms for EP treatment showed
different behaviors at the anode side between LY and FD4. LY uptake was unchanged upon
treatment, while FD4 delivery was decreased. Considering the LY case, both delivery forces
might have been nullifying each other. Indeed, results presented in Figure 2 demonstrated
that when LY was applied after EP, its uptake was significantly increased at the anode. As
such, LY delivery is possible through passive diffusion into the generated LTRs so opposing
electrophoresis might result in an unchanged uptake. Considering FD4, its delivery was
probably impaired by its size and blocked by SC at the anode side. Therefore, the elec-
trophoresis was the only remaining force dragging the FD4 up in the platform and reducing
the uptake below the negative control. This could be verified remembering the delivery
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of positively charged FD4-DEAE to the anode side presented Figure 4. We observed an
increased delivery of FD4-CM compared to FD4 at the cathode, resulting from the addition
of electrophoresis forces to passive diffusion, repulsing the negatively charged molecules
from the negative electrode into the skin. We would expect the same phenomenon to occur
on the anode side for positively charged molecules if the SC permeabilization was uniform
between electrodes. However, the uptake of FD4-DEAE was not significantly different
from the control; consequently, we concluded that smaller available permeable pathways
at the anode side limited the delivery of the macromolecule. A schematic sketch of those
phenomena depending on the molecules size and charge is presented in Figure 8.
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Figure 8. Scheme of the global delivery resulting from passive diffusion through aqueous pathways generated upon EP
treatment and electrophoresis, depending on molecule size and charge. FD4 global charge was considered negligible
compared to other presented molecules and results in a reduced electrophoresis contribution. At the cathode, LTRs were
sufficient for FD4 to accumulate in the SC. Passive diffusion and electrophoresis combined for an improved delivery. At
the anode, LTRs were not sufficient to allow passive diffusion, and the remaining electrophoresis opposed global delivery
and reduced the uptake. LY is smaller than FD4 and the generated LTRs are sufficient for its passive diffusion at both
electrodes. At the cathode, both forces combined to greatly improve the delivery while they nullified each other at the anode.
For FD4-CM, the electrophoresis had a higher contribution, so the uptake was higher at the cathode, while unchanged
at the anode, compared to FD4. Finally, FD4-DEAE charge was the opposite of the three other molecules. As such, the
electrophoresis contribution on each side was reversed. It opposed passive diffusion at the cathode resulting in a decreased
delivery compared to FD4. The delivery at the anode was however unaffected by the electrophoretic drag, since LTRs were
not sufficient to allow passage to the macromolecule.

To conclude, the device we presented in this work showed promising results of
transitory skin permeabilization and immediate small molecule delivery into the dermis.
We demonstrated that skin EP with unipolar pulses and non-invasive electrodes induced
the asymmetrical generation of aqueous pathways (LTRs) in the SC between the electrodes
side. Macromolecules, using FD4 as a model, could not yet be delivered across SC. However,
the electrical parameters we used in this work were inspired from our previous work on
intradermal gene delivery. As such, it exists a wide margin for optimization, aiming to
improve SC permeabilization and macromolecules penetration depth by modifying pulses
voltage and duration. The electrophoretic drag appeared to be a powerful lever to improve
delivery, and it could be interesting to increase both pulse voltage and duration to intensify
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it. However, according to the work reported by Zorec et al. [35], short pulses of high voltage
might be responsible for the generation of small defects with a high density. Meanwhile,
lower voltage and longer pulses result in fewer, but wider LTR, which seems to be more
efficient for delivery. Therefore, we might investigate the combination of different voltages
and pulse duration, to first optimize LTRs generation and then push macromolecules
thanks to electrophoresis, while preserving tissue integrity. Finally, the implementation of
in situ electrical measurements to help us optimize electrical parameters might also help
us to deepen our understanding of the delivery mechanisms, especially if combined with
numerical models.

Supplementary Materials: The following are available online at https://www.mdpi.com/article/10
.3390/pharmaceutics13111805/s1, Figure S1: Nanocomposites’ preparation; Figure S2: Evaluation of
cell death upon EP treatment; Figure S3: Comparison of the natural uptake of the three FD4 derivates;
Figure S4: Effect of bipolar pulses on delivery.
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Abstract 

The delivery of hydrophilic molecules and macromolecules through the skin thanks to 

electroporation is a promising alternative approach to intradermal injection. Recently, we developed 

a nanocomposite material composed of double-walled carbon nanotubes (CNT) and an agarose 

hydrogel that can be used as both an electrode and a reservoir to apply this technique. In this material, 

CNT are entrapped in the agarose matrix in order to exploit their mechanical and electrical properties, 

while avoiding the toxicity concerns possibly raised by their use. In the work presented here, we 

deepened the characterization of such a two-in-one device and evaluated its potential for non-invasive 

transdermal drug delivery using skin electroporation. 

The first part of this work details the improvement of the nanocomposite elaboration and the 

characterization of its properties. At first, we evaluated the impact of the addition of a CNT dispersant 

(Carboxymethyl cellulose, CMC) on the nanocomposites’ preparation and properties. Furthermore, 

others nanocomposite processing methods were explored, aiming to improve the uniformity of the 

samples. Subsequently, we used a 4kDa fluorescent dextran (FD4) as a model molecule to assess and 

compare the capacity of those different nanocomposites to store and release a drug. We measured 

the mechanical properties of the materials using rheometry. Finally, we compared their electrical 

conduction properties. Those analyses confirmed that the addition of CMC led to a better dispersion 

of CNT within the nanocomposites. However, the CNT concentration mostly used in this work revealed 

itself not enough to cause significant variations of the properties of the material. 

The second part of this work focuses on the use of those nanocomposites as delivery platforms in 

hairless mice skin model ex vivo. The electrodes layout and configuration used here are different from 

the literature relative to electroporation. As such, the first step was to answer fundamental questions. 

We first demonstrated the efficiency of the device to permeabilize cells located in the epidermis of 

murine skin and identified the reversible nature of the induced permeability. In a second step, we 

investigated how the physicochemical properties (mass and charge) of the molecules influence their 

delivery. We also studied the respective role of phenomena driving the delivery such as electrophoresis 

and passive diffusion. Our observations allowed us to uncover for the first time to our knowledge, an 

asymmetry between the cathode and the anode in the permeabilization pathways generated inside 

the stratum corneum during skin electroporation. Finally, we assayed CNT toxicity on different skin cell 

lines and did not observe any harmful effects of the latter in our experimental conditions. 

The work conducted during this thesis allowed us to demonstrate the relevance of a two-in-one 

device for non-invasive transdermal delivery of hydrophilic molecules using skin electroporation. We 

were able to determine the available levers for the optimization of the properties of the 

electrodes/reservoir nanocomposites. Finally, we deepened our understanding of the mechanisms 

involved during transdermal drug delivery assisted by electroporation, paving the way for further 

works. 



Résumé de la thèse 

La délivrance de molécules hydrophiles et de macromolécules à travers la peau grâce à 

l’électroporation est une approche alternative prometteuse à l’injection intradermique. Récemment, 

nous avons développé un matériau nanocomposite composé de nanotubes de carbone biparois (NTC) 

et d’un hydrogel d’agarose, pouvant servir à la fois d’électrode et de réservoir adapté à cet objectif. 

Dans ce matériau, les NTC sont piégés au sein de la matrice d’agarose afin de pouvoir exploiter leurs 

propriétés mécaniques et électriques, tout en s’affranchissant des questions de toxicité potentielle 

que leur utilisation soulève. Dans les travaux présentés ici, nous avons approfondi la caractérisation 

de ce dispositif deux-en-un et évalué son potentiel pour permettre la délivrance transdermique non-

invasive de principes actifs par électroporation de la peau.  

La première partie de ces travaux détaille l’amélioration de l’élaboration du matériau 

nanocomposite et la caractérisation de ses propriétés. Dans un premier temps, nous avons étudié 

l’impact de l’ajout d’un dispersant des NTC (Carboxyméthylcellulose ou CMC) sur la préparation du 

nanocomposite et sur ses différentes propriétés. D’autres procédés visant à améliorer et uniformiser 

la mise en forme des échantillons obtenus ont aussi été explorés. Nous avons ensuite évalué et 

comparé la capacité de ces différents nanocomposites à stocker puis restituer un principe actif en 

utilisant un dextran fluorescent de 4kDa comme molécule modèle (FD4). Enfin nous avons mesuré 

leurs propriétés mécaniques par rhéométrie ainsi que leurs propriétés de conduction électrique. 

L’ensemble de ces analyses a confirmé que la présence de CMC permettait une meilleure dispersion 

des NTC dans les nanocomposites. Cependant, la concentration massique de NTC majoritairement 

utilisée lors de ces travaux s’est révélée insuffisante pour engendrer des variations significatives des 

propriétés du matériau.  

La deuxième partie de ces travaux concerne l’utilisation de ces nanocomposites comme plateforme 

de délivrance sur des peaux de souris « hairless » ex-vivo. Premièrement, la disposition et la 

configuration des électrodes utilisées étant différentes de celles de la littérature relative à 

l’électroporation, nous avons répondu à des questions fondamentales. Nous avons démontré 

l’efficacité du dispositif à perméabiliser les cellules de l’épiderme de la peau, et identifié le caractère 

réversible de cette perméabilité induite. Dans une seconde étape, nous avons étudié l’effet des 

propriétés physico-chimiques (masse et charge) des molécules, ainsi que le rôle respectif des forces 

motrices de délivrance que sont l’électrophorèse et la diffusion passive. Ces observations nous ont 

permis de mettre en évidence, pour la première fois à notre connaissance, une asymétrie entre la 

cathode et l’anode dans la génération des chemins de perméabilisation dans le stratum corneum lors 

de l’électroporation. Finalement, nous avons évalué la toxicité des NTC sur plusieurs lignées cellulaires 

de la peau et n’avons observé aucun effet néfaste de ces derniers, dans nos conditions expérimentales.  

Les travaux effectués au cours de cette thèse nous ont permis de montrer la pertinence d’un 

dispositif deux-en-un pour la délivrance transdermique non-invasive de molécules hydrophiles par 

électroporation. Nous avons pu déterminer les leviers disponibles pour l’optimisation des propriétés 

d’électrodes et de réservoir du nanocomposite. Enfin notre compréhension des mécanismes mis en 

jeu lors de la délivrance transdermique par électroporation a pu être approfondi, posant ainsi des 

bases solides pour de futurs travaux. 

 


