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INTRODUCTION GENERALE

L’escarre est une nécrose chronique de la peau qui apparait a la suite de ’arrét de la
vascularisation d’une zone cutanée. Les tissus mous se trouvent comprimés entre une saillie
osseuse et un support dur provoquant une diminution de I’irrigation sanguine et intrinséquement
des nécroses. Il existe différents degrés de gravité allant du stade I, caractérisé par une
décoloration de la peau et/ou une modification de la texture des tissus superficiels, au stade 1V
ou de graves lésions cutanées et tissulaires sont observées et les 0s sous-jacents peuvent étre
visibles. Ceci entraine un accroissement du risque d’amputation et de mortalité. En outre, ce
type de plaie chronique se développe quand une personne reste alitée ou dans un fauteuil ou
encore un fauteuil roulant pour une longue durée.

Cette pathologie tres répandue entraine un risque important pour la santé publique et
I'économie. En effet, les escarres sont des plaies chroniques avec un taux de mortalité élevé et
touchent en moyenne 10% des patients hospitalisés en Europe. En France uniquement, environ
3,35 milliards d'euros sont consacrés chaque année au traitement des plaies cutanées. Dans cette
perspective, le développement de méthodes non invasives de prévention et de détection précoce
des escarres apparait crucial.

C’est donc dans ce contexte que s’inscrivent ces travaux de these. L'objectif global de ce travail
a été de proposer une solution complete permettant la prévention, la détection prématurée et le
traitement des ulcéres de pression sous la forme d’une matrice de capteurs de pression peu
couteuse et flexible ainsi qu'un patch transdermique pour la détection précoce par
caractérisation électrique des tissus et le traitement des escarres via 1’administration par
iontophorése d’un vasodilatateur.

Le premier chapitre se concentre, dans un premier temps, sur 1’étiologie et la physiopathologie
des ulceres de pression afin de mieux appréhender les enjeux de ces travaux de these. Dans un
second temps, sont présentées les différentes méthodes de prévention des escarres, de
caractérisation de tissus biologiques et d’administration de médicaments.

Le deuxiéme chapitre de ce manuscrit présente le travail autour du développement d’une
matrice grande surface de capteurs capables de mesurer en temps réel une pression d’interface.
En effet, le but est de pouvoir alerter le personnel hospitalier lorsqu’une zone du corps d’un
patient alité par exemple est exposée a un seuil de pression pendant une durée importante. Le
mécanisme de transduction choisi est la piezorésistivité, se traduisant par une diminution de la



résistivité lorsque la contrainte mécanique augmente. Le but est ici de développer une matrice
de capteurs flexibles et conformables. Ces derniers ont éte créés par dépot de diverses encres
métalliques a base de particules d’Ag et d’AgCl et d’une encre spécifique piezorésistive sur des
divers substrats flexibles en polytéréphtalate d'éthyléne (PET) ou en polyuréthane (PU). La
technologie d’impression utilisée est la sérigraphie. Un Design of Experiment a été developpé
afin de caractériser la réponse du capteur en fonction différents caractéristiques de sa
conception. Chacun des capteurs est soumis a une contrainte mécanique grace a un banc de
caractérisation composé d’un actionneur et d’un dynamomeétre permettant de mesurer la force
appliquée. Le capteur flexible caractérisé est connecté a une carte électronique permettant de
mesurer les variations de résistance aux bornes de ce dernier. Les données sont enregistrées a
1’aide d’une interface graphique. Une fois ce design sélectionné, une matrice a été réalisée. Une
carte électronique permet de scanner chaque sous capteur de la matrice ; une interface graphique
se chargeant d’afficher en temps réel les différentes pressions.

Le troisieme chapitre de ce manuscrit s’attarde sur la mesure de bioimpédance permettant la
caractérisation électrique des tissus vivants. L’idée sous-jacente est de pouvoir se servir de cette
mesure comme détecteur de Iésion de pression. Ces mesures sont réalisées a 1’aide d’électrodes
flexibles connectées a un impédancemeétre pour permettre une mesure plus précise et une
meilleure adhérence. Pour cela, une premiére étude in vitro a été menée sur une peau excisee
d’oreille de cochon. Cette peau a été soumise a une contrainte mécanique a 1’aide d’un
actionneur. L’impédance a, d’abord, été mesurée sur cette peau saine servant de référence puis
sur la peau endommageée. Ceci a permis de mieux appréhender la différence d’impédance entre
tissu sain et tissu abimé. Fort de cette expérience, une étude in vivo a été mise en place sur des
souris pour permettre de travailler sur des tissus vivants indispensables pour 1’induction des
Iésions de pression. Le modele d’ulcére plébiscité est un modéle d’ischémie reperfusion
développé dans le cadre des travaux de thése a I’Université Lyon 1. Deux ulceres de pression
sont ainsi obtenus par animaux. Ces derniers ont été au préalable rasés. Une premiere mesure
d’impédance est faite sur tissus sains a 1’aide d’¢lectrodes flexibles connectées a un
impédancemetre. Les deux escarres sont ensuite induites. Une caractérisation électrique des
tissus de cette plaie est effectuée toute de suite apres, puis 1h et 3h aprées. Ensuite, une mesure
est effectuée une fois par jour sur chaque animal afin de suivre 1’état de cicatrisation des lésions
de pression. Le but est d’essayer de corréler 1’état de la plaie a un instant t de sa cicatrisation et
les données électriques correspondantes.

Le quatrieme et dernier chapitre de ce travail de thése porte sur la preuve de concept visant a
tester la pertinence de 1’iontophorése comme technique d’administration de médicaments visant
a favoriser la cicatrisation de 1’escarre. Deux vasodilatateurs ont été sélectionnés : la tolazoline
et le tréprostinil. La premiére de ces molécules, choisie notamment pour des questions de co(lt,
a éte testée in vitro sur peau d’oreilles de cochon excisée montée sur cellule de Franz. Deux
réservoirs ont été privilégiés pendant cette étude : le gel et le non-tissé permettant une
application sur des électrodes flexibles. Ces dernieres sont connectées a un banc de diffusion
électronique développée au sein de la société Feeligreen permettant de paramétrer a fagon les
courants iontophorétiques. L’efficacité de plusieurs types de courant a été évaluée afin
d’optimiser notamment la durée du traitement afin d’obtenir une efficacité maximale en 20
minutes. Le tréprostinil est testé sur des rats dans le cadre d’un partenariat avec I’'INSERM de
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Grenoble. Cette étude in vivo confronte, dans un premier temps, le banc de diffusion
¢lectronique et la solution proposée par Perimed. Pour évaluer I’efficacité du traitement une
mesure de flux sanguin par Laser Doppler avant et apres le traitement est effectuée. Ensuite,
diverses caractéristiques associées aux courants sont comparées au travers de la réponse
vasculaire comme la densité de courant ou encore le rapport cyclique pour les courants pulsés.
Le but est toujours d’offrir la meilleure vasodilatation sur un temps le plus court possible.
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1. Introduction

Une plaie chronique désigne soit une plaie n’ayant pas cicatrisé en temps voulu (dans un
délai de trois mois) et de maniére ordonnée pour reproduire une intégrité fonctionnelle et
anatomique, soit une plaie qui a cicatrisé mais dont le résultat anatomique et fonctionnel n’est
pas durable [1]. La « Wound Healing Society » classe les plaies chroniques, en se basant sur des
causes étiologiques, en quatre catégories: ulcére de pression, veineux, diabétique et
d’insuffisance artérielle [2]. Les plaies chroniques représentent une « épidémie silencieuse »
qui affecte une fraction importante de la population mondiale [3]. Les personnes agees
constituent le groupe le plus a risque de la population face aux plaies chroniques étant donnée
le ralentissement de la cicatrisation des plaies avec 1’age [4]. En outre, les conséquences des
maladies cardiovasculaires et des diabétes s’amplifient également avec 1’dge augmentant
d’autant plus le risque de développer des plaies chroniques. Cette pathologie constitue une
menace majeure et croissante pour la santé publique et 1’économie. En effet, les colits de
traitement de telles plaies sont substantiels et estimés a environ 1 a 3 % du total des dépenses
de santé dans les pays développés [5]. Aux Etats-Unis d’Amérique, les plaies chroniques
affectent entre 2,4 et 4,5 millions de patients par an [6]. En France, I’assurance maladie indique
que la prise en charge des plaies chroniques s’élevait a 965 millions d’euros en 2011 (Améliorer
la qualité du systéeme de santé et maitriser les dépenses : propositions de 1’ Assurance Maladie
pour 2014). Ainsi, la prévention, la réduction des durées de cicatrisation et des récidives sont
des enjeux majeurs afin de conserver la qualité de vie des patients.

De nos jours, I’accroissement de 1’espérance de vie, contribue au vieillissement de la population
et a ’augmentation de la prévalence des maladies chroniques [7]. Selon 1’Organisation
Mondiale de la Santé (OMS), la population mondiale agée de plus de 65 ans sera plus
importante que celle des moins de 14 ans [8]. Cette tendance a un impact direct sur la structure
socio-économique de notre société avec une augmentation des dépenses médicales et des
besoins en matiére de bien-étre social et de santé. Ces bouleversements sociétaux ont permis de
nouvelles avancées technologiques afin d’améliorer le systéme de santé d’actuel [9].
L’engouement autour des dispositifs électroniques portables associés a des systéemes de
détection flexible (capteurs) a favorisé le développement de systemes de surveillance et de
diagnostic intelligents en temps réel. L’objectif étant d’améliorer la qualité de vie des citoyens
en proposant des outils de prise en charge et de suivi médical. De nombreux dispositifs
médicaux sont en cours de développement pour permettre le suivi de 1’état de santé de patients
a distance [10]. lls permettent de suivre et d’analyser la variabilité du rythme cardiaque [11],
de surveiller le taux de glucose dans le sang et de détecter les diabetes sucrés [12], de mesurer
le pH de la peau [13] ou encore de détecter prématurément les ulcéres de pression méme si ces
derniers ne sont pas visibles [14].

Dans ce contexte, et afin de mieux appréhender les enjeux de ces travaux de thése, ce chapitre
se concentre, dans un premier temps, sur 1’étiologie et la physiopathologie des Iésions de
pression (stades, facteurs aggravants), leurs diagnostics et I’évaluation des risques et les
différentes méthodes de prise en charge et de traitements. Ensuite, nous évoquerons les
différentes technologies de capteurs de pression sur grande surface pour la prévention des
escarres. Différentes méthodes de caractérisation de tissus biologiques seront, par la suite,



présentées : ultrasons, propagation micro-onde, spectroscopie proche infrarouge et par
bioimpédance. Enfin, les différents mécanismes physiques améliorant 1’administration de
médicaments seront décrits.

2. Lesescarres

L'escarre est une Iésion ischémique (diminution de I’afflux sanguin) localisée au niveau de
la peau et/ou des tissus sous-jacents, située en général sur une saillie osseuse. Elle est le résultat
d'un phénomeéne de pression, ou de pression associée a du cisaillement.

Lorsqu’une pression externe s’exerce sur la peau, les micro-vaisseaux embarqueés dans le derme
peuvent subir des déformations non affines. L’occlusion de ces micro-vaisseaux provogque,
localement, une ischémie et un cedéme commengant généralement dans les tissus profonds puis
s’étendant dans les couches superficielles de la peau [15]. L’ischémie provoque une
augmentation de I’activation des leucocytes ainsi que des niveaux élevés d’inflammation [16].
En outre, les conditions hypoxiques dans les Iésions de pression engendrent un accroissement
de la mort cellulaire [17] et de la libération de métabolites toxiques comme I’interleukine IL-6
[18]. Cette derniére peut entrainer la stimulation de neutrophiles et de macrophages libérant
davantage de cytokines pro-inflammatoires comme le facteur de nécrose tissulaire alpha
(TNFa), entretenant le cycle inflammatoire [19].

L’escarre touche les personnes alitées et/ou immobiles. Le personnel hospitalier doit venir
régulierement bouger ces patients selon un processus médical [20] afin d’éviter le
développement des ulcéres de pression. Cependant, ce type de prévention peut exposer les
patients a de nombreux cycles d’ischémie reperfusion [21].
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Les zones du corps du patient les plus exposées a la pression dépendent de la position de ce
dernier : assis ou allonge. Les plaies chroniques se déeveloppent généralement au niveau du
sacrum (coccyx), du dos, des fesses, des talons, de 1’arriére de la téte et des coudes (Figure 1).

2.1. Etiologie et physiopathologie

La plaie de pression est définie par le « National Pressure Injury Advisory Panel » (NPIAP)
comme suit :

“A pressure injury is localized damage to the skin and underlying soft tissue usually over
a bony prominence or related to a medical or other device. The injury can present as intact skin
or an open ulcer and may be painful. The injury occurs as a result of intense and/or prolonged
pressure or pressure in combination with shear. The tolerance of soft tissue for pressure and
shear may also be affected by microclimate, nutrition, perfusion, comorbid conditions, and
condition of the soft tissue.” [23]

Un ulcére de pression est, ainsi, une plaie localisée de la peau et des tissus mous sous-jacents,
se trouvant généralement prés d’une proéminence osseuse Ou provoquée par un dispositif
médical ou autre. Cette 1ésion est la conséquence d’une exposition a un pression intense et/ou
prolongée associée a un cisaillement. La blessure peut ne pas étre visible en surface ou étre un
ulcére ouvert et peut étre tres douloureuse.

Aux Etats-Unis, les Iésions de pression sont classifiées en 4 grades depuis 1988 par la « Wound
Ostomy and Continence Nurses Society » [24]. Cette classification repose sur les travaux de J.
D. Shea en 1975 [25]. En 1989, le NPIAP a développé un systéeme de classification des stades
pour les lesions de pression en utilisant un modele de conférence consensuel. Ce systéeme a subi
plusieurs révisions jusqu’en 2007 ou il a été question d’ajouter la suspicion de 1ésions dans les
tissus profonds (« Deep Tissue Injury »). En 2009, les premiéres lignes directrices
internationales pour le traitement et la prévention des ulcéres de pression (« NPIAP-EPUAP
(« European Pressure Ulcer Advisory Panel ») International Pressure Ulcer Prevention and
Treatment Guidelines ») ont modifié le systéme de stades pour un usage international en
ajoutant le terme catégorie/stade, qui est trés souvent utilisé en dehors des Etats-Unis. En 2014,
un accord entre le PPPIA (« Pan Pacific pressure injury alliance »), ’EPUAP, et le NPIAP a
permis d’établir une classification internationale des ulceres de pression. Finalement, en 2016,
le systéme de stades des Iésions de pression se met a utiliser le terme de blessure plutdt qu’ulcere
[23].

Avant de presenter la classification mise en place pour les Iésions de pression, intéressons-nous,
succinctement, a la cicatrisation de plaies.

Ce processus s’enclenche dés que la continuité de la barriere cutanée est rompue. 1l s’agit d’un
mécanisme borné dans le temps faisant intervenir plusieurs types de cellule et différents
marqueurs. Ces cellules et marqueurs interviennent a des temps trés spécifiques au cours de la
cicatrisation.



Le but de cette derniere est de reformer la peau afin d’éviter toute infection [26]. De plus,
I’intégrité structurelle de la peau n’est jamais recouvrée complétement avec la formation d’une

cicatrice [27].

La cicatrisation se déroule en quatre phases (Figure 2) : I’homéostasie, I’inflammation, la

prolifération et le remodelage [28].
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Figure 2 : Les différentes phases de la cicatrisation cutanée (Adapté de « Wound healing »,

par BioRender.com (2021))

Ces derniéres doivent se produire dans une ségquence appropriée et a un moment précis. Elles

se chevauchent, également, dans le temps (Tableau 1).
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Tableau 1 (Adapté de [29])

Phase Evénements cellulaires et physiologiques

1. Constriction vasculaire

Homéostasie 2. Agrégation de plaguettes, dégranulation, et formation de

fibrine (thrombus)

1. Infiltration de neutrophiles

Inflammation 2. Infiltration de monocytes et différentiation en macrophages
3. Infiltration de lymphocytes
1. Ré-épithélialisation

e 2. Angiogénése

Prolifération J g X
3. Synthese de collagéne
4. Formation de la matrice extracellulaire
1. Remodelage du collagene

Remodelage . g ) g .
2. Maturation et régression vasculaire

La cicatrisation est un processus dynamique composé de quatre phases continues, se
chevauchant et qui sont programmeés avec précision. Chacun des événements impliqué dans la
cicatrisation doit se dérouler de maniere précise et régulée. Toute perturbation, retard ou
prolongation du processus peut engendrer un retard de cicatrisation ou une plaie chronique ne
cicatrisant pas.

Chez I’Homme adulte, les événements suivants sont impliqués au cours d’une cicatrisation
optimale : une homéostasie rapide, une inflammation contenue, une différenciation, une
prolifération et une migration de cellules mésenchymateuses, une angiogenése, une re-
épithélialisation rapide et enfin une synthese, une réticulation et un alignement appropriés du
collagene pour renforcer le tissu en cours de cicatrisation [30]. Les monocytes, dans le milieu
tissulaire, se différencient en macrophages. Ils jouent, également un role anti-infectieux étant
donné leurs capacités de phagocyte. Ils produisent surtout des cytokines pro-inflammatoires et
des facteurs de croissance. Ces protéines sont cruciales dans la prolifération des fibroblastes et
la production de collagene. La formation de tissu de granulation est aussi amplifiée.

La premiere phase de 1’homéostasie débute des I’induction de la blessure. Une constriction
vasculaire se développe et un caillot de fibrine apparait. Ce caillot et les tissus environnants
entrainent la libération de cytokines proinflammatoires ainsi que des facteurs de croissance
comme le facteur de croissance dérive des plaquettes (« Platelet-Derived Growth Factor »
PDGF) ou celui épidermique (« Epidermal Growth Factor » EGF).

Lorsque I’hémorragie est sous contrdle, les cellules inflammatoires migrent dans la plaie.
Séquentiellement, apparaissent alors des neutrophiles, des macrophages et des lymphocytes
[31]. Les neutrophiles et les macrophages permettent entre autres d’éliminer les divers microbes
qui envahissent la plaie ainsi que les debris cellulaires par I’intermédiaire de leurs enzymes et
la production de radicaux libres. La plaie va étre détergee.
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A la suite de cette vasoconstriction rapide responsable de 1’homéostasie, une vasodilatation se
met en place afin de permettre aux cellules d’affluer au niveau de la plaie. On entre dans la
phase inflammatoire de la cicatrisation. Les polynucléaires neutrophiles sont les premiers
leucocytes apparaissant dans la plaie. Ils favorisent la pénétration des cellules dans la plaie en
libérant des enzymes et des collagénes [32]. En outre, ils permettent une détersion locale des
Iésions et ont un role anti infectieux locale. Ils sont ensuite phagocytés par les macrophages qui
se trouvent dans la plaie. Ces cellules polynucléaires produisent également des cytokines pro-
inflammatoires. Ces dernieres participent au recrutement et a la prolifération de fibroblastes et
des kératinocytes.

Au bout de trois jours apres 1’apparition de la plaie, les macrophages prédominent et sont
supérieurs en nombre par rapport aux polynucléaires neutrophiles [33]. Au bout d’une semaine,
les fibroblastes tendent a remplacer les cellules inflammatoires.

La phase de prolifération cellulaire suit et chevauche, généralement, la phase inflammatoire.
Cette phase se caractérise par la prolifération et la migration épithéliales sur la matrice
provisoire a I’intérieur de la plaie (ré-épithélialisation). Au sein du derme, les fibroblastes et les
cellules endothéliales sont les cellules principalement présentes. Ces cellules favorisent la
croissance capillaire, la formation de collagéne ainsi que le développement du tissu de
granulation dans le site de la plaie. Au sein de ce dernier, les fibroblastes fournissent du
collagene, des glycosaminoglycanes et des protéoglycanes. Ces derniers sont les composants
nécessaires a la formation de la matrice extracellulaire.

Apres cette prolifération robuste et la formation de la matrice extracellulaire, le processus de
cicatrisation entre dans sa phase finale de remodelage. Cette derniere peut durer des années
[34]. Pendant cette phase, une régression vasculaire des nouveaux capillaires se produit afin de
retourner a une densité vasculaire normale. La matrice extracellulaire subit un remodelage afin
de recouvrer une architecture tissulaire proche de celle initiale. Enfin, la plaie subit une
contraction physique pendant toute la durée de la cicatrisation qui serait induite par des
fibroblastes contractiles.

Nous allons maintenant décrire, dans cette partie, la classification la plus récente a ce jour, celle
de 2016 [35].

e Stade 1 Lésion de pression Erythéme persistant ou qui ne blanchit pas

Peau intacte avec une zone localisée d’érythéme qui ne blanchit pas au toucher,
généralement située au niveau d’une saillie osseuse et qui peut apparaitre différemment sur les
peaux a pigmentation foncée. La présence de cet érythéme ou des changements de sensation,
de température ou de fermeté peuvent précéder les changements visuels. En outre, ces
changements de couleur n’incluent pas la décoloration violette ou marron ; ceux-ci pouvant
indiquer une lésion de pression des tissus profonds (DTPI : « Deep Tissue Pressure Injury »).
La zone peut étre algique, molle, dure, plus chaude ou plus froide par rapport aux tissus
adjacents.
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Figure 3 : Lésion de pression de Stade 1

e Stade 2 Lésion de pression : Perte de I’épiderme avec derme exposé / Atteinte
partielle

Perte de 1’épiderme avec derme exposé. Le lit de la plaie est viable, rose ou rouge, humide,
sans fibrine et peut se présenter, également, sous la forme d’une phlycténe remplie de sérum
intacte ou rompue. Le tissu adipeux (graisse) et les tissus les plus profonds ne sont pas visibles.
Le tissu de granulation, la fibrine (« slough ») ainsi qu’une zone de nécrose noire (« eschar »)
ne sont pas présents. Ces blessures résultent généralement d’un microclimat défavorable et de
forces de cisaillement dans la peau située principalement au-dessus du bassin, et de cisaillement
dans le talon.

Epiderme . i
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Derme —» | ( = ™
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Muscle B N
Os—wnomr — P @ NPIAP B
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Stade 2 — Pigmentation foncée

Figure 4 : Lésion de pression de Stade 2
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e Stade 3 Lésion de pression : Perte de I’épiderme et du derme

Perte de 1’épiderme et du derme avec tissu adipeux de 1’hypoderme visible dans 1'ulcére.
Du tissu de granulation ainsi qu’une épibole (bords enroulés de 1a plaie) peuvent étre présents.
La fibrine ainsi qu’une zone de nécrose noire peuvent étre visibles. La profondeur des
dommages tissulaires varie selon la localisation anatomique. Les zones d’adiposité importantes
peuvent développer des blessures profondes. Une plaie cavitaire peut apparaitre. Le fascia, le
muscle, le tendon, le ligament, le cartilage ou 1’os ne sont pas exposés. Si la nécrose noire et la
fibrine obscurcissent I’ampleur de la perte de tissu, la Iésion de pression est dite « inclassable ».

& NPIAP o  NPIAP v

Peau saine — Pigmentation foncée Stade 3 — Légérement pigmentée

Zone d’intérét

& NPIAP - BNmar >

Stade 3 — Pigmentation foncée Stade 3 avec épibole

Figure 5 : Lésion de pression de Stade 3

e Stage 4 Lésion de pression : Perte de peau totale avec tissu profond

Perte de peau totale avec tissu profond (muscle, tendon, fascia, ligament, cartilage ou 0s)
exposé dans I'ulcére. La fibrine et/ou la nécrose noire sont souvent présentes. Des épiboles
(bords enroulés de la plaie), des tunnels et des affaissements sont souvent présents. Si la nécrose
noire et la fibrine occultent ’ampleur de la perte de tissus, la lésion de pression est dite
« inclassable ». La profondeur de la Iésion de pression dépend de sa localisation anatomique.
Pour I’oreille, les ailes du nez, I’occiput, et la malléole dépourvus de tissus sous-cutanes
(adipeux), les lésions de pression peuvent étre superficielles. Cette 1ésion peut s’étendre aux
muscles et/ou aux structures de soutien (fascia, tendons, capsules articulaires) ce qui peut
provoquer la survenue d’une ostéomyélite ou d’une ostéite. L os et les muscles sont exposés,
visibles ou directement palpables.
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Figure 6 : Lésion de pression de Stade 4

En premier lieu, ces lésions sont provoquées par la pression. En second lieu, d’autres facteurs
ont été identifiés comme favorisant son apparition tels que les cycles répétés de pression, la
température, I’humidité, la friction ou encore les forces de cisaillement.

Pression mécanique : facteur déclenchant de l’ulcére de pression

Depuis les années 40, plusieurs expérimentateurs ont tenté d’expliquer la relation entre
I’application de contraintes mécaniques extérieures et 1’apparition de lésions de pression au
travers de diverses expérimentations controlées sur des animaux. L’apparition de ces lésions
¢tait confirmée par 1I’observation d’une nécrose dans des coupes histologiques de tissu. Ainsi,
la plupart de ces expérimentations ont conclu que les lésions de pression résultaient d’une
nécrose des tissus provoquée par I’écrasement des capillaires perturbant ainsi la perfusion ou
par un dommage mécanique a la suite d’une pression externe prolongée ou a une contrainte de
cisaillement.

Comme nous I’avons décrit précédemment, les lésions de pression sont engendrées par la
compression de la peau et des tissus profonds entre un élément de I’environnement (lit, chaise,
chaussure, ...) et une proéminence osseuse.

L’application d’une pression prolongée engendrée par le poids du corps sur un muscle et la
peau au-dessus d’une proéminence osseuse provoque une occlusion des vaisseaux sanguins
empéchant notamment 1’apport en nutriments provoquant la mort des tissus et une nécrose. La
quantité¢ et la durée d’exposition a la pression que peuvent €tre supportées sans lésion de
pression a été étudiée en laboratoire chez les animaux et les humains. La relation entre le temps
et la pression est une parabole (Figure 7).
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Figure 7 : Pressions acceptables versus temps d’application sur les tissus sous des
proéminences osseuses [36]

La figure précédente montre qu’une pression faible peut étre tolérée par les tissus plus
longtemps qu’une pression importante [37] [38]. Les seuils de Iésions tissulaires sont différents
pour les tissus musculaires et la peau [39]. En effet, les muscles sont plus sensibles a la pression.

La valeur précise de la pression nécessaire a la formation de plaies de pression est variable et
est susceptible d’étre influencée par 1’état et I’intégrité des tissus sur lesquels la pression est
appliquée.

Plusieurs études ont tenté de déterminer la pression de seuil qui entrainerait systématiquement
des lésions tissulaires. Ces valeurs sont fixées par des expérimentations animales en indentant
les tissus mous avec différentes géométries. Groth en 1942 [40] a d’ailleurs mis en évidence,
dans ses travaux, la relation entre la pression appliquée et I’apparition de 1ésions tissulaires. Le
muscle fessier des lapins a été soumis a des contraintes mécaniques d’intensité variable pendant
différentes périodes. Au travers d’une analyse histologique, une relation inverse a été déduite
entre I’intensité de la force appliquée et sa durée. Ainsi, plus I’intensité de la pression est
importante, moins de temps est nécessaire pour que des dommages musculaires n’apparaissent.
Husain [41] et Kosiak [38] [42] ont observé les mémes tendances. Ces derniers ont montré
I’importance de la pression appliquée de maniere continue ou intermittente comme cause de
développement des lésions de pression [43]. Kosiak a mis en exergue qu’une pression
supérieure a 6 kPa a la surface de la peau provoque un arrét du flux capillaire conduisant a une
thrombose veineuse, ce qui peut engendrer une ischémie locale. En outre, ces compressions
peuvent engendrer une diminution assez marquée du flux lymphatique engendrant ainsi un
mauvais drainage [44]. Tout ceci perturbe localement 1’élimination des déchets du métabolisme
et ralentit I’apport en nutriments engendrant ainsi une necrose tissulaire. Une fois que la
pression est relachée, un cedéme apparait dans les heures qui suivent puis des leucocytes
(cellules dendritiques, monocytes, neutrophiles, macrophages) s’infiltrent en raison d’une
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extravasation apres 24h ou 48h [45]. Enfin, un ulcére finit par apparaitre au bout de quelques
jours [42].

Husain a fait une observation pertinente : les pressions d’interface localisées oblitérent plus de
vaisseaux dans la peau et dans les tissus sous-cutanés que dans le muscle. Ce dernier fut
séverement endommagé alors que les tissus et la peau non. Des études plus récentes ont montré,
également, que le tissu musculaire est plus sensible aux charges mécaniques que la peau [46].

Le stress mécanique appliqué sur la peau a des repercussions niveau cellulaire. En effet, cette
déformation cellulaire engendre une altération du cytosquelette [47] entrainant une perméabilité
cellulaire [48]. Ces différents phénoménes peuvent engendrer des dommages cellulaires voire
une mort cellulaire au bout d’une dizaine de minutes [49].

L’apoptose des cellules du tissu musculaire est activée au stade précoce des lésions de pression
tissulaires profondes lors d’une exposition a une compression modérée prolongée [50].

Contraintes mécaniques de cisaillement et de friction

Les contraintes de cisaillement jouent un réle prépondérant dans le développement des Iésions
de pression. Ces forces sont particulierement dangereuses. Ces contraintes qui s’appliquent en
surface de la peau peuvent provoquer, en déplagant les couches constitutives des tissus les unes
par rapport aux autres, des déformations cellulaires. En outre, la combinaison d’une pression et
d’une force de cisaillement appliquées a la peau conduisent & une augmentation plus importante
du rapport IL-o/Protéines Totales que lorsque seule la pression est appliquée. L’IL-a est une
cytokine pro-inflammatoire qui est libérée aprés une lésion des keratinocytes et dont la
libération augmente particulierement aprés une contrainte mécanique exercée sur la peau. Cette
augmentation est plus marquée avec les lésions de pression de stade 1 [51].

En 1958, Reichel fut I'un des premiers a mettre en lumiére la menace pour le patient des
frictions [52]. Son étude a montré que les patients avaient tendance a développer des ulcéres de
pression au niveau des tissus du sacrum lorsque la téte de lit était surélevée. La peau et les tissus
superficiels adhérent au tissu de la literie et sont, donc, étirés fermement au niveau de la zone
du fascia profond. Ceci a pour effet d’étirer, de faire tourner et de traumatiser les vaisseaux
sanguins de la zone concernée. En outre, la graisse sous-cutanée est peu résistante face a ce type
de contrainte et est, donc, trés sensible aux dommages des forces de cisaillement [53]. Ainsi, le
cisaillement amplifie et aggrave les effets occlusifs des forces normales appliquées depuis
I’extérieur sur les vaisseaux sanguins et améne plus de stress dans les tissus qu’une contrainte
simple.

Les lésions de pression se développent de maniére « bottom-up » : la plaie commence par porter
atteinte aux muscles avant de migrer dans la peau [54]. La friction ne peut pas provoquer seule
des Iésions de pression mais peut entrainer des altérations soit mineures soit importantes de la
peau [55]. 11 s’ agit plutdt d’un facteur de risque aggravant pouvant contribuer au développement
des lésions de pression ou les exacerber en raison du cisaillement généré. Le frottement
engendre une déformation des tissus par cisaillement augmentant le risque de dégradation des
tissus et entraine les plaies de pression.
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En 1974, Dinsdale a observé que le cisaillement peut réduire considérablement le temps
nécessaire au developpement des ulcéres de pression [56]. Une pression appliquée normalement
a la surface combinée a la friction était plus néfaste pour les tissus. Cependant, I’apparition des
Iésions de pression n’est pas due a un mécanisme ischémique mais plus simplement au
décollement de la couche cornée (stratum corneum) des autres couches constitutives de la peau
[57].

Cycles d’ischémie/reperfusion

L’exposition de la peau & plusieurs cycles de pression consécutifs provoque des Iésions cutanées
plus importantes ainsi qu’une diapédése au niveau du site de la plaie [58] [59] plus marquée
qu’une compression qui serait réalisée en une seule fois [60]. En effet, la reperfusion provoque
I’infiltration de cellules inflammatoires en coopération avec la production de cytokine pro
inflammatoire [61]. A la libération de la pression, la peau subit une hyperémie pendant une
période d’au moins 30 minutes. De plus, plus le cycle d’ischémie/reperfusion est important,
plus les dommages tissulaires sont importants. [58].

Population a risque et facteurs de risque

Les plaies chroniques dont les escarres sont des problématiques communes aux établissements
de santé. Les personnes agees, celles avec des atteintes a la colonne vertébrale ou avec des
déficits neurologiques ou encore victimes de processus degénératifs, des patients avec des
traumas ou des personnes avec une condition entravant la possibilité de se mouvoir librement
en réponse a une perception d’inconfort sont plus sujet a développer des lésions de pression
[62].

L’ulcere de pression a été récemment reconnu comme un probléme central dans les questions
de fin de vie. La répercussion de ces plaies chroniques est difficile a déterminer. En effet, il
n’existe pas de registre national compilant les différents cas de lésions [63]. L’incidence
projetée des lésions de pression par compilation des rapports de recherche est censée étre
comprise entre 0,4 % et 38 % pour les patients hospitalisés ; 2,2 % et 23,9 % pour les
hospitalisations longue durée et prés de 17 % pour les soins a domicile [64] [65].

Le colt des ulcéres de pression doit étre calculé en prenant en compte les colts du traitement,
ceux imputés au patient ainsi qu’a sa famille, et le colt pour la société qui est influencé par la
perte du temps d’activité, les litiges, les fautes médicales etc. De maniére générale, le calcul des
colts pour cette pathologie tend a se focaliser uniquement sur le codt des soins en occultant le
reste.

Les facteurs de risque associés a la pathologie sont extrémement nombreux et trés variés, plus
de 100. On peut citer notamment les comorbidités, le passé médical du patient (fracture de la
hanche, atteinte de la colonne vertébrale, accident vasculaire cérébrale, diabéte, maladie
cardiovasculaire, cancer, amputation, ...), les caractéristiques démographiques du patient (age,
sexe, ...) [66]. L’état physiologique du patient (pression sanguine, tempeérature du corps,
perfusion tissulaire), son état nutritionnel (mauvaise alimentation) ou encore son état
fonctionnel (incapacité a contréler la fonction veésicale et intestinale) sont aussi des facteurs de
risque [67].
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En se basant sur une revue de la littérature, Braden et Bergstrom [68] ont développé un schéma
conceptuel pour I’étude et 1’étiologie des lésions de pression créant ainsi un cadre servant a
organiser les facteurs de risque. Cette conception suggere qu’il y a deux facteurs majeurs de
risque associés au developpement des lésions de pression qui sont la durée et la quantité
d’exposition a la pression des tissus ainsi que 1’habilité de ces derniers a la supporter (Figure
8).

| Mobilité —_—

| Activité > Pression
l Perception //
sensorielle
Facteurs extrinséques
t Humidité \ /

Développement de lésions
de pression

1 Frottement Tolérance

1 Cisaillement des tissus

Facteurs intrinséques
Autres facteurs potentiels :

T Age Ecoulement du fluide interstitiel
| Nutrition Stress émotionnel
T Pression artérielle Tabagisme

Température de la peau

Figure 8 : Schéma conceptuel pour [’étude de I’étiologie des plaies de pression qui met en
évidence les dépendances existantes entre les facteurs de risque de lésions de pression
principaux et d’autres facteurs

Lors d’une hospitalisation, la pression subie par le patient est influencée par sa mobilité, son
activité ainsi que sa capacité a percevoir son environnement. La mobilité fait référence a la
capacité du patient a se retourner dans son lit. Les malades qui souffrent d’une 1ésion de la
moelle épiniére, d’une fracture de la hanche ou qui sont inconscients sont incapables de
soulager la pression et sont, donc, susceptibles, sans assistance, d’étre exposés pendant un
temps trés long a la pression. L’activité, quant a elle, fait allusion a la possibilité qu’a la
personne soignée de s’extraire de son lit, seule, sans assistance et, ainsi, de supprimer toute
pression de surfaces d’appui pendant 1’ambulation ou encore de transférer son poids sur
différents points d’appui lorsqu’elle est assise. La perception sensorielle correspond aux
diverses capacités permettant de capter I’environnement extéricur et de réagir en fonction des
stimuli basés sur 1’exposition a la pression. Les individus souffrant d’une lésion de la moelle
épiniére, d’une lésion nerveuse ou encore d’un accident vasculaire cérébrale peuvent étre
insensibles sur certaines zones de leurs corps. Ils sont, donc, incapables de détecter la géne
associée avec I’hypoxémie des tissus localement exposés a la pression. Enfin, d’autres individus
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peuvent éprouver des difficultés a apprécier ou & communiquer 1’inconfort engendré par la
pression. D’autres ne peuvent tout simplement pas communiquer ou apprécier la géne associee
a la pression due principalement a la démence ou a cause d’autres facteurs.

2.2. Diagnostic et évaluation des risques

Dans un premier temps, il convient d’identifier la plaie de pression. Ensuite, il faut précéder
a une classification de la lésion de pression suivant son stade et documenter de maniere précise
la surface de la lésion. Des évaluations supplémentaires de ’ulcére de pression comprennent
son emplacement, 1’état de la peau environnante, la présence de tunnels ou d’érosion des tissus,
la quantité d’exsudat, I’odeur et la sensibilité [69].

Selon la plupart des recommandations, les personnes attachées a une chaise ou a un lit doivent
étre évaluées par le personnel soignant quant au risque de développer des Iésions de pression
lors de leur admission dans un établissement de soins. Cela fait sens car la condition du patient
peut se dégrader extrémement rapidement dans ce genre de situation corrélé a son état de santé.
En outre, plus le nombre de facteurs de risque est important, plus la fréquence des ulcéres de
pression est élevée [63]. Une liste de contr6le des facteurs de risque peut aider le patricien dans
son évaluation. Il s’agira a lui, ensuite, d’indiquer si le risque est présent chez son patient et s’il
doit étre traité.

Les outils d’évaluation des risques qui recoupent plusieurs diagnostics, les différentes
caractéristiques des patients, les états physiologiques de ces derniers ou d’autres facteurs de
risque, sont facilement utilisables de maniere cohérente. L’un de ces outils de prédiction des
risques couramment utilisés est I’échelle de Braden permettant de prévoir le risque de lésions
de pression [70] [68]. Elle évalue un individu sur la présence et la sevérité des facteurs
aggravants afin de déduire un score global de risque. Ce dernier fournit une identification de
ceux qui nécessitent une intervention préventive. Cependant, un examen clinique ainsi qu’une
formation solide sont indispensables pour utiliser correctement cette échelle et toutes les autres.
L’échelle de Braden a beaucoup été testée [71]. Il existe d’autres échelles comme celles de
Norton, de Waterlow ou de Gosnell. Plusieurs études cliniques ont été menées afin de tester
I’efficacité en conditions réelles de ces échelles [72]. En fonction des pathologies, certaines
d’entre elles se montrent plus ou moins efficaces.

L’évaluation de 1’état de la peau doit étre faite deés 1’admission puis quotidiennement. Le tout
doit étre consigne rigoureusement. Un examen plus minutieux doit étre effectué sur les peaux
a pigmentation foncée avec une lumiére rasante et une palpation des zones a risque. Ceci permet
de détecter les changements de température localisés ou encore les durcissements de la peau.
Cette technique, méme si aucune étude clinique ne semble mettre en évidence son efficacite,
offre 1’occasion de redoubler d’efforts en matiere de prévention.

En outre, il est important de conserver une bonne hygiéne corporelle en gardant la peau propre
et seche en limitant les facteurs qui peuvent engendrer de la sécheresse cutanée comme une
faible humidité ambiante ou encore une eau trop chaude ou encore I’utilisation de savon
agressif. Des lotions hydratantes peuvent étre appliquées sur la peau pour prévenir la sécheresse

20



cutanée. Il faut également minimiser 1’exposition de la peau a I’humidité provenant d’une
incontinence, de la transpiration ou du drainage d’une plaie. Il faut pouvoir traiter et évaluer les
causes d’incontinence urinaire et fécale.

2.3. Méthodes de prise en charge et traitements

La redistribution de la pression permet de réduire cette derniére ainsi que le temps
d’exposition des tissus au-dessus d’une proéminence osseuse avec le risque d’engendrer une
ischémie ou encore une diminution du flux sanguin. Les types de surfaces utilisées regroupent
les matelas, les systémes de lit intégrés, les matelas et sur matelas, et les coussins. Faire
correspondre les besoins du patient avec les capacités offertes par ces surfaces de maintien a un
impact trés positif et profond sur la santé et le bien-étre du patient. Les surfaces de maintien
redistribuent le poids du corps et permettent de protéger la peau et ses tissus tout en garantissant
un alignement correct du corps. En outre, ces surfaces intégrées dans des systemes de siége
servent a contrbler la posture pendant le mouvement. Il faut veiller, cependant, a trouver
cliniquement un équilibre entre objectifs de protection et objectifs fonctionnels.

Il n’est pas facile de sélectionner une surface de maintien personnalisée en fonction des
caractéristiques individuelles du malade, de 1’environnement ou encore les préférences du
patient. I1 faudrait pouvoir s’appuyer sur un algorithme de sélection afin de faciliter la prise de
décision. McNichol (Laurie) et al. ont developpé, au cours de leurs travaux, un algorithme sur
lequel peut s’appuyer le personnel médical afin de choisir la surface de maintien la plus adaptée
[73]. La premiére étape de cet algorithme correspond a 1’évaluation initiale de 1’état de la peau,
suivie par 1’évaluation du risque de 1ésions de pression. Basé sur le risque de développer des
ulcéres de pression (seuil du score de Braden de 18) ou sur la présence de ces derniers, les
utilisateurs de 1’algorithme suivent les chemins qui guident la prise de décision clinique pour le
recours a la surface d’appui dans le cadre de la prévention ou du traitement des 1ésions de
pression. La sélection de ces surfaces, dans cette procédure, est largement déterminée par les
scores de Braden concernant la mobilité et I’humidité.

En outre, la connaissance de la performance et de la fonction de la surface de soutien est
critique. Dans une étude realisee par van Rijswijk et Krouskop [74], les paramétres de
performance ont été mis en évidence avec I’identification de neuf caractéristiques clés
suivantes :

e Controle de la friction entre le malade et le produit
e Contrdle de I’humidité

e Controle de la température

e Redistribution de la pression

e Contréle de I’infection

e Espérance de vie

e Seécurité en cas de défaillance

e Réputation du produit

e Inflammabilité
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Il est important, en complément de la catégorisation des fonctions et des performances, de
récolter des données issues d’études cliniques. Ce travail est un effort global avec des
participants provenant de nombreux pays. Aux Etats-Unis, par exemple, le travail est dirigé par
la « Rehabilitation Engineering and Assistive Technology of North America’s » (RESNA’s) au
travers du Comité des Normes en lien avec les fauteuils roulants et les sieges. L’effort de
normalisation pour les matelas est mené par le « Support Surface Standard Initiative (S3I)
Committee » rattaché au « National Pressure Injury Advisory Panel» (NPIAP).
« L’International Organization for Standardization » (ISO) coordonne et publie les normes
relatives aux coussins et aux matelas pour une utilisation mondiale. David Brienza et al. [75]
ont d’ailleurs montré, d’un point de vue clinique, I’intérét d’une telle technologie dans la
prévention de I’escarre.

Nettoyer 1’ulcére de pression est également une étape clé dans le traitement de cette pathologie.
En effet, ce nettoyage permet d’éliminer le tissu dévitalisé et de diminuer la charge bactérienne.
Le « National Pressure Injury Advisory Panel » recommande également de nettoyer la peau
environnante [76]. Les Iésions de pression peuvent présenter un retard a la cicatrisation en
présence d’une concentration forte en bactéries [77]. L’action mécanique utilisée pour délivrer
I’agent nettoyant doit étre exercée avec une pression suffisante pour retirer les débris de peau
sans pour autant traumatiser le lit de la plaie [76]. La pression recommandée pour nettoyer un
ulcere est comprise entre 4 et 15 psi [78].

Au cours du 21™ sigcle, la cicatrisation des plaies a connu de nombreux bouleversements. En
effet, le traitement des plaies a connu un nombre important d’avancées au cours de ces quarante
derniéres années. Cette révolution a été initiée par les découvertes du Dr Winter sur
I’importance de la cicatrisation humide des plaies dans des expérimentations in vivo [79]. En
parallele de cette découverte, Cameron D. Hinman et al. ont montré que la ré-épithélialisation
était plus rapide lorsque la plaie était occluse du fait entre autre d’une humidité plus importante.
Il faut cependant associer a cette technique des agents antibactériens [80]. Aprés 1’acceptation
de ce concept de « cicatrisation humide », une multitude de pansements congus pour favoriser
I’humidification de la plaie ont commencé a apparaitre sur le marché. Des matériaux autres que
la cellulose (gaze), ont commencé a étre testés et employés dans le traitement des plaies.
L’objectif de ces pansements est donc, dans 1’idéal, d’établir et de maintenir un équilibre
d’humidité dans les tissus de la plaie similaires a celui d’un état sain ou pré-blessé. De nos
jours, la cicatrisation en milieu humide avec 1’utilisation de pansements humides est trés
répandue dans le monde de la santé et est trés utilisée par les patriciens.

Cette technique de cicatrisation a exigé le développement de nouveaux matériaux pour les
pansements afin de supplanter les revétements passifs qui servaient autrefois tels que des
plumes ou de la graisse. Les pansements servant de nos jours permettent la stimulation de la
prolifération cellulaire. De plus, ils favorisent la migration des cellules épithéliales [81]. Les
pansements humides ou ceux retenant I’humidité agissent également comme une barriere contre
les bactéries et permettent d’absorber 1’excés du liquide de la plaie. Tout ceci permet de créer
des conditions idéales pour la cicatrisation [82] [83]. Les pansements modernes maintiennent
la plaie dans un environnement humide tout en absorbant 1’exsudat, contrastant ainsi avec les
techniques classiques de gaze [84]. Ces derniéres conduisent a la génération d’une croute seche
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qui adhere fermement. De plus, les pansements actuels accélerent la guérison, agissent comme
une barriere, peuvent diminuer voire éliminer la douleur, et nécessitent moins de
renouvellement. Ils assurent un débridement de la plaie autolytique [85]. Ils peuvent s’avérer
rentables s’ils sont utilisés a bon escient.

Cependant, malgré les multiples avancées apportées par les nouveaux pansements, de
nombreux patriciens notamment les chirurgiens continuent d’utiliser les gazes humides ou
seches [86]. En outre, ces gazes ne sont pas une barriére efficace contre les bactéries. En effet,
dans une étude in vitro, Lawrence [87] a démontré que les bactéries étaient capables de passer
au travers 64 couches de gaze seche. L’humidifier la rend encore moins efficace. Le taux
d’infections est plus important pour les plaies dans lesquelles les gazes sont utilisées comparées
a celles couvertes avec des films transparents ou hydrocolloides [88].

La cicatrisation des plaies chroniques est intrinsequement liée au maintien de I’humidité dans
I’environnement de la blessure. En effet, un tel environnement favorise la croissance cellulaire
et la prolifération du collagéne au sein d’une matrice non cellulaire saine [89]. Cependant, il
faut que le pansement puisse maintenir un équilibre d’humidité dans le lit de plaie car une
quantité trop importante peut perturber le processus de cicatrisation, endommager la peau
autour de la plaie et engendrer sa macération. Cet excés d’humidité doit étre géré avec un
pansement appropri¢ afin d’empécher une destruction des tissus autour de la plaie et une
détérioration du lit de cette derniére [89]. Les films hydrocolloides furent parmi les premiers
pansements a pouvoir maintenir un niveau d’humidité suffisant pour favoriser la cicatrisation
des plaies.

Comme nous I’avons vu précédemment, la fonction principale des pansements pour les plaies
est de fournir un environnement favorable afin d’améliorer et de promouvoir la cicatrisation
des plaies. Ces derniéres années ont vu I’acceptation par les praticiens des pansements humides
comme environnement optimal accélérant la cicatrisation et diminuant le risque d’apparition de
cicatrice. George Winter est souvent cité comme étant le pére de la cicatrisation en milieu
humide [79] notamment a travers la comparaison entre le séchage a I’air et 1’utilisation de
pansements occlusifs sur I'épithélialisation chez le modéle animal. Cependant, le fait d’occlure
la plaie peut conduire a un développement bactérien et donc a une infection de la plaie
ralentissant la mise en pratique de cette technique. En effet, seize années se sont écoulées entre
les travaux de recherche de George Winter et la sortie du premier pansement humide, OPSITE.
La recherche continue. Le retour d’expérience des cliniciens et 1’intérét croissant dans la
cicatrisation de plaies ont poussé beaucoup de fabricants a un assortiment toujours plus
important de références de pansement humide. Cela a poussé les équipes médicales a devoir
s’adapter en permanence aux nouveautés et aux dernic¢res technologies. Ceci représente un
veritable défi.

Dans la suite, nous allons presenter quelques exemples de pansements utilisés dans le traitement
des ulcéres. Ces pansements doivent étre choisis en fonction de la plaie a traiter (Figure 9) [90].
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Optimiser la plaie
I
| |

Infectée? Oui Non
LA Aucun Un |peu Beaucoup Aucun Un Ipeu Beaucoup
d’exsudat
* Argent * Alginate * Alginate * Hydrogel -+ Alginate * Alginate
+« Miel * Traitement * Traitement * Film * Traitement * Traitement
* Mousse des plaies par  des plaies par transpartent des plaies par des plaies par
pression pression pression pression
négative négative négative négative
*  Argent * Gaze * Hydrocolloide Hydrocolloide
* Gaze * Mousse * Gaze * Gaze
* Mousse * Mousse * Mousse

Figure 9 : Algorithme servant de support pour le choix d’'une classe appropriée de
pansements pour la gestion des Iésions de pression

Aucun des pansements que nous présenterons par la suite n’a démontré sa supériorité et que le
choix du pansement a appliquer sur la plaie dépend, évidemment, du type de blessure a traiter
[91]. Il'y a plusieurs choses a considérer en ce qui concerne la plaie : sa taille, sa profondeur,
sa forme, sa localisation, la présence et le volume d’exsudat, la présence de tunnels, le
décollement des tissus, le type de tissu dans le lit de la plaie et enfin 1’état de la peau
environnante. I1 faut, d’ailleurs, veiller a ce que cette derniére soit protégée de toute humidité
excessive et de toute friction pour éviter toute rupture. Les pansements doivent étre changés
régulierement et dés qu’ils sont souillés par de 1’urine ou des maticres fécales afin d’éviter une
infection de la plaie. La plaie doit étre réévaluée a chaque changement de pansement.

Gaze

La méthode traditionnelle de pansement par gaze humide ou seche est moins utilisée de nos
jours pour le traitement des plaies de pression. Les matériaux sont peu colteux. Cependant, il
faut changer réguliérement les gazes engendrant des frais infirmiers importants qui doivent étre
pris en compte [92]. Correctement utilisé, ce type de pansement permet de maintenir un
environnement humide autour de la plaie. De plus, lorsqu’elle est changée, la gaze permet de
réaliser un débridement superficiel du biofilm ainsi que des débris nécrotiques notamment a
cause de sa nature adhésive [93]. De nos jours, avec I’avénement de matériaux avancés pour
les pansements, ce type de pansement est principalement utilisé lorsque rien d’autre n’est
disponible [94].

Pansement en mousse

Les pansements en mousse sont faits a base de polyuréthane, un matériau semi-perméable. Ils
peuvent, ainsi, s’adapter a un milieu a forte teneur en exsudat et peut donc étre utilisés en
présence de plaies infectées. IIs sont également perméables aux gaz et a I’eau. A cause de ses
propriétés mécaniques, ce type de pansement peut étre employé comme coussin [95]. En outre,
ils fournissent un environnement humide a la plaie.
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Figure 10 : Pansement de type mousse
Technologie a base d’argent

L’élément argent est connu pour ces propriétés bactéricides. Les pansements imprégnés avec
ce dernier sont donc tout indiqués dans le traitement de plaies infectées. Ce type de pansement
est tres utilisé dans la gestion et le traitement des brulures. 1l existe de nombreuses gammes de
pansements qui incorporent ce métal dans une base alginate ou hydrocolloide [96]. Ce
pansement doit étre retiré aprés la disparition de 1’infection car il peut retarder la cicatrisation
de la plaie & cause, notamment, de la toxicité de I’argent pour les kératinocytes et les
fibroblastes. L’argent se présente sous forme de carrés entrelacés avec de la corde qui s’adaptent
bien aux plaies infectées avec exsudat et sous forme de gel pour les plaies plus seches [97].

Pansement hydrocolloide

Ils sont constitués d’une mousse ou d’un film de polyuréthane. lls contiennent un matériau de
type gel a base de gélatine ou de carboxymethylcellulose (Figure 11). lls sont bien adaptés aux
plaies qui présentent un drainage minimal a modéré et sont souvent utilisés pour des escarres
de stade Il ou 111 [98].

Figure 11 : Pansement hydrocolloides
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Pansement avec film transparent

Ils servent avant tout a protéger les lésions de pression de stade | ou Il lorsque la peau reste
intacte. Ils fournissent une barriére contre I’urine, les selles ou tout autre fluide corporel qui
pourraient entrainer la macération de la plaie. Etant transparents, ils permettent donc d’observer
1’évolution de la cicatrisation de la plaie et peuvent donc rester en place pendant plusieurs jours.
En outre, n’étant pas poreux, il faut éviter de les utiliser pour des ulcéres avec exsudat. Il faut
faire attention en retirant ces pansements car ils peuvent déchirer la peau s’ils sont enlevés trop

vigoureusement [99].

Figure 12 : Pansement avec film transparent

Pansement a base d’hydrogel

Les pansements a base d’hydrogel sont constitués de gel et sont composés a 90 % d’eau. lls
sont donc particulierement indiqués dans le cas de plaies seches ou déshydratées. Ils sont
également utilisés sur des tissus de granulation. Genéralement, ces pansements sont disponibles
sous forme de feuille : ’hydrogel est appliqué sur un textile a la maille fine. On peut aussi les
trouver sous la forme d’une gaze imprégnée ou encore sous une forme pure (amorphe) en tubes.
Dans ce cas, il peut étre déposé a la base d’une plaie de granulation non infectée. Enfin, ce
pansement doit étre recouvert par un autre plus dur afin d’éviter la dislocation de 1’hydrogel et
sa déshydratation [100].

Traitement des plaies par pression negative

Depuis trente ans, cette technique est utilisée aux Etats-Unis d’ Amérique et est devenue une
thérapie acceptée pour le traitement de plaies chroniques et dans certains cas pour les plaies
aiglies. Ce traitement est utilisé couramment pour aider a la fermeture des plaies. Pour expliquer
ceci, la théorie dominante est que le vide amene les cellules, dans le lit de la plaie, « ressentant »
une force mécanique [101]. Ces forces mécaniques stimulent la prolifération des fibroblastes
engendrant une meilleure cicatrisation.

Cette technigue consiste en un pansement en mousse, qui peut étre adapté a la plaie du patient.
Ce pansement est ensuite recouvert d’un film transparent pour permettre de créer un vide dans
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la plaie, la mousse étant fixée a un dispositif d’aspiration via un tube. Ce vide élimine en continu
I’exsudat des plaies.

Avant d’utiliser les dispositifs a pression négative, la plaie doit étre correctement débridée. Le
pansement en mousse utilisé facilite I’application du dispositif sur des plaies aux formes
inhabituelles, ou avec une tunnélisation ou avec un sous-minage.

Cet effet de succion associé au vide permet d’éviter toute contamination supplémentaire de la
plaie. Cela peut s’avérer tres utile pour les plaies adjacentes a un écoulement fécal ou cette
étanchéité prévient toute contamination de la plaie.

Le traitement de plaies chroniques par pression négative est contre-indiqué en cas de
coagulopathie non corrigée, ou d’exposition des organes vitaux ou des gros vaisseaux [102].
Pour le confort du patient, un pansement non adhérent peut étre disposé sous la mousse afin de
diminuer la douleur lors du retrait du pansement en mousse ou au moment de 1’aspiration.

La présence de tissus nécrotiques dévitalisés peut empécher la cicatrisation des lésions de
pression notamment a cause de la prolifération d’organismes pathologiques [103]. Le
débridement est donc une étape capitale et cruciale dans la gestion locale des plaies de pression.
Dans le cas ou une quantité importante de tissus nécrotiques est présente, le débridement initial
en salle d’opérations permet une intervention plus définitive. En outre, ceux qui seront effectués
ultérieurement seront plus faciles a gérer au chevet du patient.

Il n’y a pas de méthode optimale pour le débridement. Le choix doit étre dicté par les objectifs
du patient, 1’absence ou la présence d’infection, les considérations économiques pour
1’établissement de soin et le patient, ou encore la quantité de tissu nécrotique.

Plusieurs cas pratiques montrent que le débridement n’est pas requis ou doit étre proscrit :
escarre seche sans purulence ou sans variation avec un erytheme minimal [69]. En outre, s’il y
a peu de tissus sous-cutanés sous 1’escarre, comme c’est le cas pour le talon, le débridement
doit étre fait avec précaution.

Plusieurs types de débridement peuvent étre envisagés : chirurgical, autolytique, enzymatique,
mécanique, biologique ou par laser [77]. Cependant, le débridement chirurgical est souvent
considéré comme la technique la plus efficace. En effet, il s’agit au travers de cette pratique de
découper a I’aide d’un scalpel les tissus nécrotiques [104]. Le débridement chirurgical pour
traiter les ulcéres de pression a été largement décrit dans la littérature, avec un premier rapport
en 1950 afin de préparer adéquatement le lit de la plaie afin d’initier le processus de guérison
[105].

Lors d’un débridement chirurgical, les tissus doivent €tre réséqués jusqu’aux tissus sains
saignants. Des debridements répétés sont souvent nécessaires a cause de la difficulté a
déterminer avec exactitude 1’étendue de la nécrose [104].

Pour effectuer un débridement mécanique, il est possible d’utiliser 1’énergie acoustique
provenant des ultrasons. Ces derniers pour des basses fréquences permettent de réduire la
charge biologique de la plaie et de faciliter la cicatrisation des lésions de pression [106].
L’hydrothérapie avec les bains a remous, les lavages pulsés peuvent occasionnellement étre
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utilisés pour le débridement des escarres. Il existe d’autres produits qui effectuent un
débridement autolytique ou enzymatique au cours du temps lorsqu’un débridement chirurgical
n’est pas nécessaire. Ce type de débridement est utilisé lorsqu’il n’y a pas d’urgence médicale
[107].

Si le patient n’est pas en mesure de supporter un débridement chirurgical, il peut étre envisagé
d’utiliser pour débrider la plaie des asticots médicaux. Ces derniers permettent d’enlever les
tissus morts permettant au processus de cicatrisation de s’amorcer [108].

L’objectif de toutes ces approches de débridement est de créer un lit de plaie avec des tissus
bien granulés dans toute la cavité de ’escarre. Les ulceres de surface faible qui sont bien
granulés peuvent guérir par ré-épithélialisation. Ceux dont la surface est plus importante
nécessitent une greffe de peau ou d’un lambeau chirurgical.

Une étape importante dans I’évaluation initiale d’une 1ésion de pression est d’évaluer s’il existe
des preuves d’une infection insuffisamment traitée. En effet, une lésion de pression ne peut
guérir tant que I’infection n’est pas sous controle. Il faut examiner la plaie pour repérer la
présence d’érythéeme ou de fluctuation liquidienne entourant la 1ésion de pression. La présence
d’une crépitation est plus préoccupante et devrait aboutir a une évaluation rapide de la
possibilité d’une infection nécrosante des tissus mous. S’il s’aveére qu’il y a un controle
inadéquat des sources de bactéries, le patient doit étre conduit au bloc opératoire pour un
drainage et un débridement appropriés de 1’abces.

L’utilisation d’agents topiques antiseptiques comme de la sulfadiazine argentique (Silvadene)
et des antibiotiques par voie orale pendant une a deux semaines peuvent étre utiles dans le
traitement de 1’infection. La stratégie est d’éliminer les bactéries afin de permettre a 1’escarre
de mieux cicatriser. Les plaies non cicatrisables ou infectées peuvent bénéficier de I’emploi a
court terme de povidone iodée. Des recherches supplémentaires sont nécessaires pour étudier
le role des antibiotiques topiques dans la diminution de la charge bactérienne des Iésions de
pression. En outre, les antibiotiques systémiques ne doivent étre utilisés que sur le court terme
car sur de longue durée ces derniers peuvent retarder la cicatrisation a cause de leurs effets
cytotoxiques [109].

Bien que la majorité des Iésions de pression guériront a la suite d’un débridement ou des
différents traitements évoqués précédemment, le recours a la chirurgie permet une cicatrisation
plus rapide de ces plaies. Cependant, avant d’intervenir chirurgicalement, pour les patients
présentant des difficultés a la cicatrisation, il faut pouvoir en identifier I’origine. En effet, de
tels problemes pourraient provoquer un échec de la cicatrisation par voie chirurgicale. Une
multitude de techniques sont disponibles allant d’une simple greffe de peau a des lambeaux
pédiculés ou plus rarement microvasculaires servant a couvrir la plaie. Le patient candidat a la
reconstruction par chirurgie a une plaie non purulente, présentant une bonne granulation et qui
est bien protégée de toute contamination. En outre, il doit étre suffisamment nourri tel qu’évalué
par le bilan nitrogéne, 1’albumine et la pré aloumine, et sans comorbidités [69]. 1l faut, de plus,
dans I’idéal, veiller a ce que tous les problémes intrinseques qui peuvent provoquer un retard
de cicatrisation soient contrdlés comme la glycémie chez les diabétiques. Chez un patient sain,
cette technique de reconstruction chirurgicale accélere la cicatrisation. Une multitude

28



d’approches peuvent étre envisagées dans le cadre de la couverture tissulaire. Ainsi, le plan de
cicatrisation doit étre personnalisé pour chaque patient. Les morceaux de peau sont positionnés
afin d’étre éloignés des sites de pression pour s’assurer des meilleures chances de guérison
[110]. Le transfert de tissu microvasculaire est beaucoup plus rarement utilisé mais est employé
lorsque les diverses options pour créer des lambeaux de peau sont épuisées.

Comme nous I’avons présenté dans cette partie, les méthodes de prévention et de traitement des
lésions de pression sont couteuses, difficiles a mettre en place et demandent un travail
supplémentaire au personnel hospitalier déja submergé. Ainsi, mesurer un champ de pression
sur grande surface semble é&tre une voix pertinente a explorer.

Nous nous attacherons dans la partie suivante a introduire les différentes technologies de
capteurs de pression sur grande surface.

3. Technologie de capteurs de pression grande surface pour la prévention des escarres

Les premiers développements des capteurs de pression remontent aux années 50 et se sont
basés notamment sur la découverte de 1’effet de piezorésistance dans deux semi-conducteurs le
Germanium et le Silicium [111]. Depuis ces derniéres années, avec notamment le
développement de la robotique, de la peau électronique ou encore des équipements
électroniques portables flexibles, un engouement autour de nouveaux types de dispositif basés
sur des capteurs de pression flexibles s’est développé. Les applications pour cette famille de
capteurs sont multiples comme le divertissement, les jeux, les voitures, 1’électronique grand
public ou encore le domaine de la santé.

Il existe plusieurs mécanismes de transduction transformant cette pression en signaux
électriques. lls sont listés ci-apres [112]:

e Piezorésistivité
e Capacité
e Piezoélectricité

Chacun de ses principes ont leurs propres caractéristiques (Figure 13).
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Figure 13 : Schémas de principe des différents mécanismes de transduction

Les détails associés a chacun d’entre eux sont présentés ci-apres.

3.1. Capteurs piézorésistifs

Le principe de transduction des capteurs de pression piézoreésistifs repose sur la conversion
de variation de contrainte mécanique en signal électrique. Beaucoup de travaux ont été menés
sur ce type de capteur [113]. En effet, ils sont faciles & mettre en ceuvre et ne requiérent pas de
structures complexes. De plus, il est possible de les miniaturiser, ce qui permet de réaliser une
matrice de capteurs de haute densité de pixels [114]. En outre, les capteurs de pression
piézorésistifs peuvent également s’avérer utiles pour caractériser une tres large gamme de
pression et donc d’assurer avec fiabilité la mesure de grandes contraintes mécaniques [115]. Le
principal changement de signal électrique provient de la variation de la résistance de contact,
R., entre deux matériaux lorsqu’une force est appliquée [116]. En outre, ils présentent
généralement une vitesse de réponse rapide [117].

Une matrice de 6x6 capteurs sensibles a la pression étirable basée sur une matrice polymere a
été développée par Luo et al. [118]. Un substrat poreux en PDMS a été utilisé en appliquant la
méthode dite du modéle en sucre. La fabrication de cette matrice débute avec 1’assemblage de
mousses cylindriques d’oxyde de graphéne (GO) placées dans les espaces du moule en sucre
avec des lignes de cuivre a la surface, le polymeére et son agent de durcissement (PDMS) sont
verses dans la matrice de sucre. Enfin, le polymeére est durci pendant 4 heures a 120 °C et la
matrice de sucre est dissoute dans 1’eau pendant 1 heure (Figure 14). Cette matrice ultra-souple
présente une sensibilité a la masse de 200 mg et un temps moyen de réponse de 1’ordre de 500
ms.
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Figure 14 : (a) Procédé de fabrication de la matrice de capteurs de pression. (b)
Photographie de cette matrice flexible et étirable. (c) Mise en évidence du comportement
piézorésistif des mousses imbibées de graphéne. (d) Test de stabilité et de répétabilité sur la
matrice avec des cycles de pression [118]

3.2. Capteurs capacitifs

La capacité représente la capacité d’un matériau a stocker 1’énergie ¢électrique. Un capteur
capacitif est composé, principalement, d’électrodes, d’un substrat, et d’un matériau actif

généralement un diélectrique. Dans le modele classique du condensateur plan parallele, la

.y , Yy . S e e s . .
capacité C est donnée par I’équation C = % avec &, la permittivité relative statique du

matériau diélectrique entre les électrodes, ¢, la constante diélectrique, S I’aire des deux
électrodes, et [ est la distance entre ces dernieres. Dans ce modele de condensateur, il y trois
variables &,., la grandeur S et la distance [. Lorsqu’une déformation mécanique est appliquée,
ces dernieres sont modifiées engendrant une variation de capacité (Figure 13). La capacité est
inversement proportionnelle a la distance entre les plaques et est proportionnelle a la constante
diélectrique et a la surface effective des électrodes. Il est particulierement difficile d’obtenir
une sensibilité importante a cause de la dureté du matériau diélectrique. Ainsi, plusieurs
capteurs ont été développés en utilisant des élastomeres comme du PDMS possédant un module
d’Young plus faible, de I"ordre de 5 kPa [119]. En outre, pour les capteurs de pression
capacitifs, la variation de capacité peut étre non-linéaire et est habituellement assez faible, de
I’ordre de quelques picofarads, et reste donc difficile a mesurer. De plus, ces capteurs tendent
a présenter une faible sensibilité.

Ke et al. [120] ont fabriqué un élastomere nano-composite. Des nanotubes de carbone ramifiés
(CNS) combinés avec des nanoplaquettes de graphene (GNP) sont dispersés avec différents
ratios dans du polyuréthane thermoplastique. Ces deux charges permettent d’améliorer la
constante diélectrique et de supprimer la perte diélectrique des composites de polyuréthane
thermoplastique tout en garantissant une excellente élasticité (Figure 15).
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Figure 15 : (a) Variation fréquentielle de la constante diélectrique et la perte diélectrique en
fonction des composites. (b) Architecture du capteur de pression capacitif avec illustration du
mécanisme du changement de capacité et caractérisation de sa sensibilité en fonction du
composite. (¢) Réponse de la capacité relative du capteur pendant 10 cycles de pression.
[120]

Ces chercheurs ont mise en place une méthode permettant de fabriquer des capteurs de pression
capacitifs tres sensibles basés sur des composites de polyuréthane thermoplastiques chargés
avec des GNP/CNS. Ils peuvent modifier la sensibilité de ce capteur en ajustant la composition
des charges GNP et CNS. Ils obtenu un capteur présentant une sensibilité de 2,05 + 0,13 MPa
! pour une gamme de pression comprise entre 0,1 et 1,3 MPa.

3.3. Capteurs piézoélectriques

La piézoélectricité est une autre méthode de transduction utilisé couramment pour les
capteurs de pression. La piézoélectricité fait référence a la génération de charges électriques
dans certains types de matériaux solides comme certains cristaux ou certaines céramiques en
réponse a une contrainte mecanique. Les moments dipolaires électriques qui apparaissent dans
ces solides contribuent a 1’effet piezoélectrique (Figure 13).

Au cours de ces dernieres années, les capteurs de pression flexibles piezoelectriques ont recu
plus d’attention de la part des chercheurs. En effet, ils se montrent trés sensibles, possedent un
temps de réponse rapide, sont peu couteux a developper entre autres. Ils se montrent
particulierement indiqués pour la détection de la pression dynamique.

Les principaux matériaux piézoélectriques sont les quartz et les céramiques. Cependant, étant
relativement fragiles, de nouveaux matériaux émergent comme le poly(vinylidene-fluorure-
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trifluoroéthylene) (P(VDF-TrFE)), titanate de baryum (BaTiO3), zirconate-titanate de plomb
(PZT) et I’oxyde de zinc (ZnO).

Le (P(VDF-TrFE)) est un matériau piézoélectrique particulierement intéressant car il possede
une inertie chimique favorable, une relative simplicité de fabrication et un haut coefficient
piézoélectrique (d33 ~ —21.5pC N~1) [121].

Persano et al. ont utilisé ce matériau pour développer un capteur tres flexible piézoélectrique
[122]. Ce dispositif se base sur des réseaux alignés de nanofibres en (P(VDF-TrFE)) par la
méthode d’électrofilage (Figure 16).

Vacuum pick-up pen

PDMS post

nofibers agay

Figure 16 : Capteur piezoélectrique constitué d’'un réseau de nanofibres de P(VDF-TrFE)

Le dispositif présente un temps de réponse tres court, une tres grande sensibilité. En effet, il
peut détecter des pressions inférieures a 0,1 Pa.

Parmi les technologies disponibles pour la réalisation de capteurs de pression :
piezoresistive, capacitive et piezoélectrique, le choix s’est porté sur la premiére de ces
technologies en raison de ses particularités suivantes : bonne sensibilité, peu sensible aux
parasites, et électronique de conditionnement relativement simple & mettre en place et peu
colteuse

4, Détection d’escarres

Les lésions de pression provoquent des dommages cellulaires et des changements dans les
propriéteés tissulaires. Pour pouvoir détecter les lésions, il est nécessaire de caractériser les tissus
biologiques impliqués.
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4.1. Méthodes de caractérisation des tissus biologiques

Plusieurs techniques d’analyse de composition de tissu biologique et de détection de
plaies sont répertoriées dans la littérature : 1’absorption biphotonique a rayons X (DXA) [123],
la résonnance magnétique nucléaire (NMR) [124] ou encore la conductivité électrique totale du
corps (TOBEC) [125]. Ces techniques ne peuvent, cependant, pas étre intégrées et miniaturisées
dans un patch transdermique pour la caractérisation de la peau humaine. En effet, ces techniques
nécessitent des équipements de trés grande taille. D’autres techniques, comme la densitométrie
hydrostatique, ont été éliminees car elles sont incompatibles avec des mesures in vivo.

Finalement, nous pouvons réduire cette liste aux techniques suivantes pour I’analyse biologique
de la composition des tissus :

e Ondes ultrasoniques

e Propagation micro-onde

e Spectroscopie proche infrarouge
e Spectroscopie de bioimpédance

4.1.1. Les ultrasons
Principe de fonctionnement

Les ultrasons sont des ondes mécaniques et élastiques de fréquence comprise entre 20 kHz et 1
GHz [126]. Ces ondes se propagent dans un tissu biologique ; elles sont, par la suite, réfléchies
par ce tissu. L’analyse de la propagation de ces ondes permet de déduire de nombreuses
propriétés biologiques [127]. En effet, les paramétres de 1’onde réfléchie varieront en fonction
de I’impédance acoustique des différents composants de I’échantillon biologique. Pour
I’Homme, plusieurs valeurs d’impédances acoustiques sont référencées ci-apres [128] :

Sang : 1,66 x 106 kg.m™2.s71
Muscle : 1,68 x 106 kg.m™2.s71
0s:7,75%x 106 kg.m™2.s71
Graisse : 1,38 x 106 kg.m™2.s71

Afin de caractériser la composition d’un tissu biologique en utilisant les ultrasons, il est
nécessaire de disposer d’un dispositif composé d’une sonde ainsi que d’une électronique
permettant le traitement des signaux émis et réfléchis.

Les sondes a ultrasons se composent généralement des éléments suivants (Figure 17) :
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Figure 17 : Composants d 'une sonde a ultrasons

e Le matériau de renfort (Backing material) évite les vibrations excessives du
transducteur.

e Le transducteur piezoélectrique (Pizoelectric transducer) contenant les cristaux
piezoélectriques. Ces derniers se déforment a la fréquence a laquelle ils sont excités par
une tension électrique, générant ainsi une onde acoustique qui se propagera dans le tissu
biologique. Plus la fréquence de I’onde acoustique est élevée, meilleure est la résolution.
En revanche, la profondeur de pénétration de cette onde est affaiblie.

e Lalentille acoustique (Lens) permet de « focaliser » les ondes acoustiques sur la région
du tissu pertinente pour I’analyse.

e La couche de correspondance (Matching layer) est utilisée pour réaliser 1’adaptation
d’impédance acoustique du tissu biologique tout en réduisant la friction mécanique.

D’un point de vue électronique, des convertisseurs boost permettant d’élever la tension sont
généralement utilisés. En effet, les éléments piezoélectriques pour se déeformer nécessitent une
tension de I’ordre de 50 V.

Plusieurs techniques peuvent étre envisagées afin d’analyser la réponse en signal :

e Un convertisseur analogique-numérique (CAN) a haute vitesse pour analyser la réponse
fréquentielle.

e Un détecteur de crétes suivi par un intégrateur pour mesurer 1’énergie du signal regu.

e Unbloc de traitement du signal avec un timer afin de mesurer le retard du signal réfléchi.

Ces différents blocs peuvent étre utilisés séparément ou combinés selon les applications
envisagées.

Avantages, inconvenients et limitations

Cette technique d’analyse des tissus biologiques a 1’avantage d’étre rapide et précise. Elle
permet, avec une seule mesure, d’avoir une information sur la teneur en graisse, os et muscle
d’un tissu analysé.

Cependant, le principal inconvénient de cette technique d’analyse est la nécessité dutiliser des
tensions élevées, de 1’ordre d’une cinquantaine de volts, afin de déformer les différents éléments
piezoelectriques. Ces tensions ne peuvent s’obtenir qu’en utilisant des ¢lévateurs de tension
particuliérement énergivores dont 1’architecture repose sur I’utilisation de composants externes
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(condensateurs, bobine). Il est possible de réduire la consommation énergétique [129] en
excitant le tissu a caractériser avec une forme d’onde dont la période est plus faible au prix
malheureusement de précision dans la mesure.

4.1.2. La propagation micro-onde
Principe de fonctionnement

Andrey Kletsov [130] a décrit, dans ses travaux de recherche, le fonctionnement d’un
capteur micro-onde de faible encombrement permettant I’imagerie sans contact de la structure
du corps humain. Ce capteur est constitué d’antennes d’émission et de réception qui doivent
étre positionnees au-dessus de la surface du corps humain (Figure 18).
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Figure 18 : Structure du capteur micro-onde [130]

Les mesures sont réalisées dans le domaine fréquentielle. La génération de signaux (signal
generator) est réalisée a 1’aide du Hittite HMC732LC4B, oscillateur large bande contrdlé en
tension. Ce dernier fournit des ondes sinusoidales avec 200 pas fréquentiels dans une bande de
6-10 GHz. Cet oscillateur est controlé par une boucle a verrouillage de phase Fujitsu MB15E03.
Ces signaux émis via I’antenne d’émission (transmit antenna) sont réfléchis lors de leur passage
dans les différentes couches du corps humain et sont détectés par 1’antenne de réception (receive
antenna). Les signaux de 1’antenne de réception sont détectés par un récepteur hétérodyne basé
sur un détecteur de gain/phase RF/IF AD8302. Le récepteur (receiver) est destiné a détecter
I’atténuation en amplitude et le retard en phase des signaux regus par rapport a ceux émis.

Pour pouvoir reconstituer une image des tissus adipeux sous-cutanés, les réflexions aux
frontieres entre différents tissus sont analysées. En effet, le coefficient de réflexion pour la
frontiere graisse-muscle est d’environ 0,33 tandis que celui de la frontiére graisse-peau est de
0,38. Ainsi une grande partie de 1’énergie micro-onde est réfléchie a ces frontiéres.

Une calibration est nécessaire pour ce genre de capteur afin d’éliminer les signaux parasites
provenant du couplage entre les antennes de réception et d’émission a travers I’air et la peau.
La structure des tissus sous-cutanés adipeux est obtenue grace a des méthodes de filtration
inverse.
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La figure suivante (Figure 19) montre un exemple d’une image reconstruite d’un tissu adipeux
sous-cutané obtenu apres traitement des données brutes.
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Figure 19 : Reconstruction d’un tissu adipeux obtenu & partir des données brutes. Les points
blancs correspondent aux piques des signaux réflechis dans le domaine temporel. La courbe
grise représente la frontiere entre le tissu adipeux et le muscle.

Avantages, inconvénients et limitations
Cette technique a I’avantage d’étre rapide et non invasive.

En revanche, cette méthode est particulierement sensible aux parasites et peut donc produire
des erreurs de mesure importantes. Ces dernieres peuvent étre provoquees par plusieurs
parameétres qui peuvent fausser les résultats de mesure du dispositif comme la densité du tissu
adipeux cutané et sous-cutané entrainant une atténuation dans la propagation des ondes dans le
muscle.

4.1.3. La spectroscopie proche infrarouge
Principe de fonctionnement

Les techniques de spectroscopie et d’imagerie consistant a envoyer un rayon lumineux sur un
échantillon de tissu biologique et a détecter la lumiére qui est réfléchie ou transmise sont des
moyens bien connus et efficaces de déterminer la composition, la structure et la fonction des
tissus [131]. En effet, le rayonnement proche infrarouge provoque une réaction différente pour
chaque type de tissu. La plupart des recherches en optique tissulaire ont utilisé des longueurs
d’onde dans le spectre visible et proches de I’infrarouge (= 400 a 1000 nm). Les longueurs
d’onde proches de I’infrarouge ont d’abord pour but de caractériser 1’état fonctionnel d’un tissu
en mesurant la concentration en hémoglobine oxygénée et désoxygénée [132]. En outre,
certaines études ont utilisé des signaux détectés aux longueurs d’onde du proche infrarouge
(900 a 1000 nm) afin d’extraire des paramétres liés aux concentrations en eau et lipidiques des
tissus. En effet, ’eau et les lipides possédent de petites caractéristiques d’absorption au
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voisinage de longueurs d’onde de 930 nm [133] et 970 nm [134]. Ces études ont permis
d’obtenir des informations sur les changements en quantité d’eau (fraction) dus a un cedéme ou
aune brdlure [135] ainsi que sur les modifications des quantités relatives d’hémoglobine, d’eau,
de lipide dans les tumeurs au niveau du sein [136].

Le tissu musculaire absorbe plus qu’il ne réfléchit. En revanche, les cellules dont la taille
avoisine les centaines de micron provoquent une forte réflexion. En effet, le proche infrarouge
émet dans les longueurs d’onde comprises entre 600 et 1300 nm [137]. Enfin, le tissu adipeux
contenant moins de chromophore absorbe moins de lumiére. Le Tableau 2 regroupe les
parameétres optiques pa pour I’absorption et ur pour la réflexion des tissus adipeux et musculaires
sur différents sujets [138] [139].

Tableau 2
Sujet ur (mm?) ta (Mm?)

1 0,450 0,022
Muscle

2 0,450 0,020

1 1,2 0,003
Tissu adipeux

2 1,2 0,004

D’un point de vue électronique, la mise en place de la partie émettrice et réceptrice est

relativement simple. Pour I’émission, un ou une association de plusieurs composants peuvent
étre utilisés pour émettre du rayonnement infrarouge comme des diodes électroluminescentes
(DEL) ou des lasers. Pour la partie réception, un circuit de conversion photoélectrique basé sur
un amplificateur transimpédance peut étre utilisé (Figure 20) [140].
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Figure 20 : Circuit de conversion photo-électrique
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Avantages, inconvénients et limitations

Cette technique présente I’avantage d’€tre simple a implémenter, rapide et précise. Enrevanche,
pour une application portable et embarquée, les diodes électroluminescentes proche-infrarouge
consomment trop d’énergic avec un courant de fonctionnement de 1’ordre de la centaine
d’amperes. En outre, la spectroscopie proche-infrarouge peut provoquer un échauffement local
de I’ordre d’une dizaine de degrés engendrant un inconfort [141].

4.1.4. Laspectroscopie par bioimpédance
Principe de fonctionnement

La spectroscopie par bioimpédance permet de mettre en exergue différents procédeés
biologiques, offrant ainsi un large spectre d’opportunités pertinentes dans le suivi d’un champ
important de biomarqueurs. En effet, dans la littérature, plusieurs études ont mis en évidence la
pertinence de cette méthode de caractérisation dans un large éventail d’applications : estimation
de la composition du corps, caractérisation des globules rouges [142], détection d’ulcéres de
pression ou encore détection de cellules cancéreuses [143].

Chaque tissu biologique a une réponse différente pour une gamme de fréguence donnée. En
1957, Schwan a identifié 3 zones de fréquence : la dispersion a (Hz-kHz), la dispersion  (kHz-
MHz) et la dispersion y (MHz-GHz) [144]. Chacune de ces régions de dispersion est régie par
différents phénomeénes biologiques. Il est donc clair que pour faire une caractérisation
rigoureuse d’un tissu biologique, il est nécessaire d’en déterminer son impédance complexe sur
une large gamme de fréquences.

Cette méthode de caractérisation consiste a estimer la composition d’un tissu biologique au
travers de la mesure de I’'impédance complexe a différentes fréquences. Plusieurs
configurations d’électrode (bi, tétra ou quadripolaire) peuvent étre envisagées, associées a une
source de courant ou de tension servant a stimuler le tissu biologique a analyser.
Réciproguement, une tension ou un courant est ensuite mesuré afin de calculer cette impédance
complexe [145] (Figure 21).
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Figure 21 : Représentation idéale d’un systeme de mesure de bioimpédance a quatre
électrodes
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Avantages, inconvénients et limitations

La bioimpéedance est une technique relativement simple a implémenter. L’ instrumentation peut
étre embarquée et est relativement peu couteuse [146]. En outre, les mesures peuvent étre
effectuées extrémement rapidement sans nécessiter une formation longue. La spectroscopie
d’impédance requiert peu de maintenance [147]. Les mesures sont sures, non invasives, et
faciles a réaliser ne requérant que le positionnement d’électrodes sur la peau. De plus, la lecture
des différentes mesures est immédiate et ces dernieres peuvent étre répétées autant de fois que
nécessaires.

La spectroscopie d’impédance a démontré son utilité dans la détection et le suivi de cicatrisation
de plaies comme nous les verrons dans les nombreux exemples d’application décrits ci-apres.

Cependant, cette technique de mesure peut présenter une grande variabilité a cause de sa

sensibilit¢ a de nombreux facteurs extérieurs comme la température ou ’activité musculaire
(Tableau 3).

Tableau 3 : Récapitulatif des avantages, et inconvénients des différentes techniques retenues

Techniques Ultrasons Micro-ondes Proche-infrarouge Bioimpédance
Bas codt, rapide,
peu
consommatrice
d’énergie, non
invasive, grande
variété de
biomargueurs
caracterisables, a
fait ses preuves
dans la détection
de plaies et le
suivi de
cicatrisation

Rapide, non Précise, rapide et

Avantages Rapide, précise . . .
invasive simple

Grande Risque

Relativement S
variabilité dans | d’endommagement

Sensibilité de la

gourmande en . mesure a
-~ . . les mesures, des tissus sur le long , e
Inconvénients énergie, haute activité
; mesure terme, . s
tension, . - musculaire et a la
uniquement la consommation en ;
encombrement N température
teneur en eau énergie

Plusieurs études concernant I’implémentation de la détection et du suivi de cicatrisation des
plaies ont été publiées récemment.

Par exemple, Lukaski C.H. et al. ont suggéré qu’une mesure d’impédance a une fréquence
unique déterminée de 50 kHz en configuration tétrapolaire est une méthode efficace pour suivre
1I’évolution d’une plaie diabétique [148]. La figure suivante (Figure 22) montre la disposition
des quatre électrodes de surface. Deux servent a injecter un courant alternatif de 800 pA a une
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fréquence de 50 kHz (cable noir) et les deux autres a mesurer la différence de potentiel ainsi
génerée.

Figure 22 : Positionnement des 4 électrodes pour la mesure de bioimpédance d’une plaie a
une fréquence de 50 kHz

L’impédance est déterminée en utilisant la loi d’Ohm.

Pour mesurer 1I’impédance, les chercheurs ont utilisé le Quantum 1V de RJL Systems.
Cet instrument permet de déterminer la partie réelle (résistance) et la partie imaginaire
(réactance) de I’impédance. La tension diminue lorsque le courant d’excitation traverse la plaie
(résistance) et les membranes lipidiques cellulaires retardent la transmission du courant
d’excitation (réactance). La résistance leur permet de déduire des informations sur le liquide
extracellulaire et la réactance sur la membrane cellulaire. Ils ont également calculé a partir de
ces deux données la phase. Ils peuvent en déduire la vitalité de la membrane cellulaire. Leur
but est de caractériser le processus de cicatrisation. La Figure 23 indique les variations de
résistance, de réactance et la phase de I’'impédance pendant une cicatrisation de plaie (19 mm
de longueur, 17 mm de largeur et 2 mm de profondeur) d’étiologie traumatique.
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Figure 23 : Mesures de la résistance, de la réactance, et de la phase pour une cicatrisation
sans complication. Apres le début du traitement, une cicatrisation réussie est caractérisée par
une augmentation de la partie réelle, imaginaire et de la phase de [ 'impédance. Ceci traduit
une diminution du fluide extracellulaire et un accroissement du développement cellulaire.
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Aprés le traitement, la résistance augmente pendant 18 jours (Figure 23) puis décroit
transitoirement au jour 20 jusqu’au jour 25 a cause d’érythéme puis augmente, de nouveau,
jusqu’a I’épithélialisation au 39'™ jour. La réactance augmente jusqu’au jour 10 puis se
stabilise pour finalement croitre jusqu’au jour 39. La phase, quant a elle, suit une tendance
similaire a celle observée avec la réactance. Ainsi, globalement, la tendance pour ces trois
parametres est une augmentation linéaire pour la résistance, la réactance et la phase,
respectivement de 11 %, 90 % et 50 %, pendant une cicatrisation sans complication. Ceci est
cohérent avec une diminution du fluide extracellulaire, et une augmentation de la masse
cellulaire, de la vitalité et de 1’épithélialisation.

Lukaski C.H. et al ont également observé que les différentes procédures médicales visant a
faciliter la cicatrisation des plaies affectent les parameétres d’impédance (Figure 24).
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Figure 24 : Variations des différentes variables associées a la bioimpédance (résistance,
réactance et phase) en réponse au débridement d’une plaie et a ['application d’une greffe de
peau afin de favoriser la guérison. Les diminutions a court terme des valeurs de résistance,
de réactance, et de la phase apreés le debridement et la greffe de peau indiquent des
augmentations modestes du fluide extracellulaire et des cellules. S ensuit une augmentation
globale de ces variables indiquant un retour aux différents mécanismes normaux conduisant a
la cicatrisation.

La figure précédente (Figure 24) présente la variation des variables associées a 1’impédance
d’une plaie débridée et traitée avec une greffe de peau. Le débridement de cette incision
chirurgicale non cicatrisante (25 mm de longueur, et de largeur et 100 mm de profondeur) du
genou apres une intervention chirurgicale d’un ligament a induit une diminution temporaire de
la résistance, de la réactance et de la phase de 1’impédance de la plaie (2%, 28% et 30%
respectivement). Cela semble indiquer une perturbation distincte dans les membranes et
fonctions cellulaires. Les traumatismes des tissus résultant de la préparation de la plaie et de
I’application de la greffe de peau provoquent une décroissance des trois variables de
I’impédance indiquant une plus grande perturbation cellulaire que du fluide extracellulaire. Les
augmentations marquées des grandeurs résistance, reactance et phase (28%, 210% et 178%
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respectivement) apres récupération de la greffe par le patient suggerent une diminution du fluide
extracellulaire, et essentiellement une prolifération cellulaire et une réparation de plaie.

Lukaski C.H. et al ont, aussi, mis en évidence la possibilité de détecter une complication,
comme une infection, lors de la cicatrisation de plaie. En effet, des variations notables des
données de bioimpédance (Figure 25) ont pu étre observées sur un patient ayant développé une
infection a Staphylocoques dorés résistants a la méticilline, un antibiotique.
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Figure 25 : Effets d 'une infection sur les données de bioimpédance d’une plaie d’'un patient.

Cette infection a Staphylocoques est marquée par une décroissance des valeurs de résistance,

de réactance et de phase. Ces changements sont plus importants que ceux observés avec des
traitements conventionnels.

Contrairement aux données récoltées lors du débridement de la plaie, cette infection a
Staphylocoques due a une neuropathie diabétique a provoqué des diminutions substantielles des
parties reelles, imaginaires et de la phase de I’impédance. Ces variations perturbent
I’augmentation temporelle de ces paramétres observée lors de la cicatrisation. En outre, ces
chercheurs indiquent que ces taux de changement importants ont permis de révéler la présence
de I’infection avant sa détection par des méthodes classiques de laboratoire. Ce motif de
variation semble suggérer que I’infection augmente le fluide extracellulaire et fait diminuer les
nombres de cellules.

Cette étude met en exergue la pertinence de la spectroscopie d’impédance pour 1’évaluation
clinique des effets du traitement des plaies. De faibles diminutions des parties reelles,
imaginaires, et de la phase de I’impédance sont observées immédiatement aprés le débridement
de la plaie. Ces diminutions sont plus marquées avant une infection.

Apreés le traitement de la plaie et la cicatrisation, I’impédance augmente substantiellement.

Finalement, cette étude vient confirmer 1’hypothése selon laquelle cette technique de
caractérisation électrique illustre de maniere non invasive la structure et les différents
mécanismes mises en jeu au niveau cellulaire.
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La partie réelle est inversement proportionnelle au liquide extracellulaire et directement
proportionnelle au caillot de fibrine et a I’épithélialisation. Cette composante de I’impédance
permet donc d’indiquer une guérison réussie de la plaie.

De méme, la partie imaginaire de I’impédance refléte la quantité de cellules. En effet, les
membranes cellulaires consistent en une bicouche lipidique qui se comportent électriquement
comme un condensateur. Ainsi, des augmentations de la partie imaginaire indique une
prolifération cellulaire et une granulation des tissus. En revanche, une diminution, selon
I’observation de Lukaski C.H. et al, de cette composante de I’impédance traduit la présence
d’une infection et une dégradation cellulaire.

Weber S.A. et al. ont mis au point un dispositif (Figure 26) permettant de cartographier une
plaie via une mesure d’impédance en configuration tétrapolaire [149].

Figure 26 : Prototype du dispositif ImpediMap avec sa matrice d’électrodes

Une matrice d’¢lectrodes est incorporée dans un pansement stérile et I’impédance du tissu sous-
jacent a chacune des électrodes est mesurée par une électronique spécifique (Figure 26). Ce
réseau d’électrodes est imprimé par sérigraphie avec une encre Argent-Chlorure d’Argent sur
un substrat flexible. Cette matrice est composée de 49 électrodes (Figure 27) [150].
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Figure 27 : Matrice d’électrodes mesurant I'impédance d’une plaie

L’¢électronique présentée a la Figure 28 s’articule autour d’un processeur de signal numérique
(DSP Digital Signal Processor) qui controle les mesures et le multiplexeur commutant le signal
de mesure a travers le réseau d’électrodes.
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Figure 28 : Vue d’ensemble de [’électronique associée au systeme de cartographie de plaie

Ce dispositif est alimenté par une batterie afin d’assurer la sécurité du patient. Des tests ont été
menés sur des fréquences discrétes comprises entre 11 Hz et 935 Hz. Le courant de mesure est
obtenu via une source de courant contrdlée en tension permettant de limiter le courant de sortie
a 10 pA rms. Ce signal de sortie est ensuite commuté vers le réseau d’électrodes grace a des
multiplexeurs.
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Un amplificateur d’instrumentation permet de mesurer la différence de potentiel entre chaque
électrode testée (Vrgsr) et pour 1’électrode de référence (Vzgr). Le signal de sortie de cet
amplificateur est conditionné par un étage amplificateur/filtre.

Un convertisseur courant-tension permet, ensuite, de transformer le courant appliqué au niveau
de I’interface peau-électrode en une tension qui peut étre mesurée. Encore une fois, cette tension
est, par la suite, amplifiée afin de s’assurer un bon conditionnement du signal pour toute
conversion analogique numérique. Ce signal numérique est ensuite analysé par le processeur
du traitement du signal (DSP Digital Signal Processor).

Un logiciel spécifique a été développé afin de faciliter la communication entre le dispositif et
un ordinateur. Le clinicien peut s’en servir pour rajouter des données relatives au patient, lire
I’impédance, afficher les informations sur la taille de la plaie et des statistiques sur la
cicatrisation.

Le dispositif mis au point a été testé dans le cadre de la phase 2 d’une étude clinique visant a
investiguer si le Juvidex (mannose-6-phosphate) accélérait la cicatrisation sur des sites
donneurs de greffe de peau d’épaisseur variable chez des volontaires sains. L’essai incluait cing
groupes, chacun d’entre eux permettant d’explorer différentes doses et différents schémas
posologiques. Le dernier groupe a permis de comparer un placebo avec les contrdles ayant subi
la méthode de soin standard sans traitement supplémentaire. Les plaies ont été réalisées a 1’aide
d’un Dermatome électrique avec un réglage de la profondeur de 400 pm.

Au cours de cette étude, les résultats d’impédance ont été comparés a des parametres cliniques
pertinents comme la ré-épithélialisation et la perte en eau transdermique (Transepidermal
Water Loss TEWL). Weber S.A. et al ont utilisé un circuit équivalent électrique dérivé du
modele de Cole afin d’analyser les données d’impédance (Figure 29).
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Figure 29 : Circuit équivalent utilisé afin d’étudier la cicatrisation

Ce circuit repose sur la variation des propriétés électriques des couches de la peau relativement
a la fréquence du courant d’excitation. En effet, I’épiderme, couche extérieure de la peau, seche,
se comporte comme un condensateur aux hautes fréquences. Aux basses fréquences,
I’impédance de cette couche de la peau met en évidence, principalement, des propriétés
résistives [151]. Cela aboutit a la modélisation de 1’épiderme par une résistance Rp en parallele
avec un condensateur (Figure 29). Les strates plus profondes de la peau sont plus « humides »
et auront tendance a favoriser la circulation du courant. Elles sont donc représentées par une
simple résistance Rg.
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11 est possible d’améliorer ce modele notamment car, sur une certaine gamme de fréquence, la
phase du condensateur n’est plus égale a 90°. Cela conduit a I’introduction d’un élément a phase
constante dont I’impédance est donnée par la formule suivante :

1
Zepg = C (Jw)

Lorsque le coefficient a est égal a 1, I’élément a phase constante correspond a un condensateur
. , . 1 . . . . e .
avec I’'impédance classique oo Ainsi la représentation, dans un lieu d’impédance, du schéma

équivalent électrique de la Figure 29 est un arc de cercle dont le centre est sur 1’axe des
abscisses.

Pour les tissus, ce parametre a est inférieur a 1. 1l tend typiquement plutét vers 0,8 pour les
tissus de peau saine [152]. Cette valeur dépend du taux d’humidité du tissu [153]. Pour une
valeur du paramétre a strictement inférieure a 1, la représentation de 1’opposé de la partie
imaginaire en fonction de la partie réelle est un arc de cercle dont le centre se situe sous 1’axe
des nombres réels.

Trois mesures ont été faites au centre des plaies obtenues. Ils ont remarqué, au cours de leur
étude, des impédances de faible valeur quasiment purement résistives. Ceci est probablement
dd, principalement, a I’absence des couches de la peau retirées par le Dermatome électrique.
Pour les jours suivants, ils ont observé une augmentation de I’'impédance. Aux jours 8 et 9, les
arcs d’impédance quasi complets ont été observés. Selon eux, cela indiquerait une cicatrisation
significative de la peau. Le diamétre de I’arc d’impédance qui correspond au paramétre Rp de
la Figure 29 a augmenté significativement d’un jour a I’autre. Ainsi, la spectroscopie
d’impédance permet de discriminer les plaies ouvertes d’une peau quasiment refermée.

Pendant les jours qui ont suivi, les impédances et plus particulierement le paramétre Rp ont
continué de s’accroitre. Ceci pourrait signaler une augmentation de la couche cornée.

Les parametres C et a du modele de Cole ont été moyennées sur les trois plaies. L’évolution,
dans le temps, de ces parametres a été comparée avec des paramétres cliniques.

L’évolution du paramétre C a €té comparée avec la perte insensible en eau (TEWL
Transepidermal Water Loss) et avec le taux de ré-épithélialisation. Ce dernier a été déterminé
par un panel de cliniciens (Figure 30).
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Figure 30 : (a) Evolution de la perte insensible en eau et du paramétre moyenné du modeéle de
Cole C (b) Evolution du paramétre moyenné % et de la ré-épithélialisation

La Figure 31 montre I’évolution du paramétre @ au regard des deux mémes paramétres
cliniques.
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Figure 31 : (a) Evolution de la perte insensible en eau et du paramétre moyenné du modéle de
Cole a (b) Evolution du parametre moyenné «a et de la ré-épithélialisation

Weber S.A. et al. ont démontré une corrélation de 95 % entre 1’évolution des deux parameétres
du modeéle de Cole et les deux parametres physiologiques : pertes insensibles en eau et taux de
ré-épithélialisation. La corrélation la plus élevée est entre le parametre a et le taux de ré-
épithélialisation.

Ils ont développé un dispositif qui permet aux cliniciens de suivre la cicatrisation d’une plaie
sans perturber ce processus. Ils ont observé que le parametre Rp du modéle de Cole augmentait
fortement au fur et a mesure de la restructuration de la peau. En outre, ils ont noté que le module
de ’'impédance d’une plaie ouverte est significativement différent de celui d’une plaie qui n’est
pas encore complétement cicatrisée. Cette étude a mis en évidence que le module d’impédance
peut étre utilisé pour réaliser la cartographie d’une plaie.
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En outre, ils ont observé que les parameétres ceta du modele de Cole, traduisant les proprietes

pseudo-capacitives de la peau, diminuaient progressivement. Ils ont, également, noté une bonne
corrélation entre des propriétés physiologiques comme le taux de ré-épithélialisation et la perte

. . \ N 1
insensible en eau et les parametres du modeéle de Cole ceta.

Ainsi cette étude a mis en évidence non seulement la pertinence de la spectroscopie
d’impédance pour caractériser les tissus mais aussi la possibilité de miniaturiser cette mesure
d’impédance au travers un dispositif électronique relié a des électrodes flexibles.

Swisher et al. ont pu mettre en évidence, dans leur étude, la pertinence de la
spectroscopie d’impédance en configuration bipolaire avec un pansement intelligent (Figure
32) permettant d’observer les lésions tissulaires induites par la pression. lls ont été capables de
les détecter méme si ces dernieres n’étaient pas visibles.

Histological
skin section
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Figure 32 : (a) Réseau de 55 électrodes d’or imprimées par jet d’encre et disposées de
maniere hexagonale. De [’hydrogel est disposé sur chacune d’elles. (b) Mode d’opération du
dispositif : ce dernier est positionné sur la plaie et une mesure d’impédance est réalisée entre

chaque paire d’électrodes.

En outre, ils ont démontré, au cours de leur étude, que les différences de bioimpédance
augmentaient progressivement les jours suivants I’induction des 1ésions de pression (Figure 33).
Cette conclusion se base sur la différence de conductivité entre des tissus sains et endommages.
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Figure 33 : Spectres d’impédance comparant des tissus sains (healthy) et des tissus
endommagés par application de pression (damage) avec une évolution sur 3 jours

En 2015, Kekonen A. et al. ont pu en utilisant une configuration bipolaire démontrer
¢galement que la bioimpédance est un outil prometteur dans 1’évaluation de 1’état d’une plaie.
Dans le cadre d’une mesure bipolaire, la méme paire d’électrodes est utilisée pour générer le
courant d’excitation et pour mesure la tension résultante.

Des données d’impédance ont été collectées sur une plaie superficielle d’une taille de 3 par 4
cm chez un homme de 31 ans (Figure 34).

Figure 34 : Plaie superficielle aigie apres 2, 3 jours

Les mesures ont été réalisées avec des électrodes couvertes d’hydrogel Ambu Blue BRS
associees aux appareils Solartron S11260, un impédancemetre, couplé au Solartron 1294A, une
interface permettant d’améliorer la précision de la mesure d’impédance notamment en
permettant de réaliser une mesure 4 pointes.
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Une mesure d’impédance est réalisée sur la peau saine (H1) et sur la plaie (W) selon la
configuration suivante (Figure 35) :

Figure 35 : Les électrodes W et HI permettent de déterminer ['impédance de la plaie tandis
que celles HI et H2 servent a mesurer |'impédance de la peau saine

L’¢lectrode Wx permet de tester la configuration pour laquelle les deux électrodes de mesure
sont positionnées sur la plaie.

Les mesures d’impédance sont réalisées sur un spectre allant de 10 Hz a 100 kHz.

La figure suivante synthétise les différentes mesures d’impédance qu’ils ont effectuées (Figure
36).
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Figure 36 : Résultats de spectroscopie d’impédance sur peau saine et plaie. Au jour 4, la
plaie est ouverte et au Jour 23 cette derniére est fermée.

La figure précédente (Figure 36) met clairement en exergue la différence d’impédance entre
une plaie ouverte (Jour 4) et une plaie quasiment cicatrisée (Jour 23). La courbe verte représente
I’impédance de la peau saine (Electrodes H1 et H2 Figure 35). Il s’agit, pour cette étude, de la
mesure de référence. La courbe orange correspond a la caractérisation électrique de la plaie a
’aide des électrodes H1 et W (Figure 35). Enfin, la courbe rouge décrit I’impédance mesurée a
I’aide des électrodes W et Wx positionnées sur la plaie. Cette courbe met clairement en évidence
la chute d’impédance (Jour 4) d’une peau lésée comparée a une peau saine, avec un facteur 100
entre les deux mesures.

Ils ont également constaté sur ces spectres d’impédance que celui de la plaie au Jour 4 entre les
électrodes H1 et W était égal a la moitié de celui de référence (peau saine) pour une fréquence
de 10 Hz.

La plaie a clairement commencé a cicatriser au Jour 9. En effet, I’impédance de la plaie a
augmenté significativement (entre W et WXx) tendant vers la valeur de référence notamment
pour la gamme de fréquences comprise entre 1 kHz et 100 kHz.

Finalement, Kekonen A. et al. ont démontré que la mesure d’impédance est un outil viable pour
I’évaluation quantitative de 1’état d’une plaie. Le suivi superficiel de plaie via une méthode de
mesure bipolaire est adapté au suivi de cicatrisation. En outre, ils ont également observe que la
sélection de la fréquence peut jouer un réle important dans la détection de changements
précoces au sein de la plaie [154].

L’équipe de Kekoken A., a la suite de ces résultats prometteurs, a décidé d’éprouver la
spectroscopie d’impédance au travers le suivi de cicatrisation de quatre plaies.
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Tableau 4 : Caracteéristiques des différentes expériences menées

Casl Cas 2 Cas 3 Cas4
. . L Plaie par grattage | Plaie par grattage Plaie post-
Type de pl P d’ 11 .
ype deplaie 1qtite daigutie de I’épiderme de I’épiderme traumatique
Taille de la plaie 0,35 mm ~ 3 mm ~3 mm ~ 70 mm x 20
P (diamétre) (diamétre) (diamétre) mm
Profondeur de la Derme / Sous-
. =5 mm Derme Derme ,
plaie cutané
Duree du sivi 1 6 23 93 (controle 147)
(jours)
Méthode de L
Bipolaire
mesure
Equipement Solartron 1260A associé au Solartron 1294A
Fréquences de 10 Hz, 100 Hz, 1 kHz, 2,5 kHz, 6,3 kHz, 10 kHz, 25 kHz, 40 kHz, 63 kHz et
mesure 100 kHz

Une mesure bipolaire de bioimpédance est réalisée sur chacune des plaies du Tableau 4 selon
le positionnement suivant (Figure 37).

Figure 37 : Placement des diverses électrodes de mesure : S1 et S2 sont positionnées sur de la
peau saine ; ['impédance de la plaie est mesurée avec S1 et W.

L’impédance des €lectrodes a ét¢ mesurée puis soustraite aux différentes mesures.

Afin de suivre la cicatrisation de la plaie, deux parameétres sont calculés. Le premier correspond
au rapport d’impédance entre la plaie Z;;* et des tissus sains Z5?2 :

Zw (fa)

ZRatio (%) =

Z3 (f)




Dans la formule précédente, les frequences f,, font référence a celles du tableau Tableau 4.

Le second décrit 1’¢état de la plaie. Il est défini par la formule suivante :

n 1221/: (f)
1= Z ]
Etat plaie (%) = +(fl)

L’ensemble des fréquences correspond a celles du Tableau 4 et a trois fréquences
supplémentaires : 2,5 kHz, 10 kHz et 40 kHz.

Les conclusions sur les quatre plaies sont les suivantes :
Cas 1 : Plaie par pigUre d’aiguille

A 10 Hz, I’'impédance de la plaie est significativement inférieure a celle de la peau saine
(Zratio = 77 %). Aux fréquences suivantes, il n’y a plus de différence entre ces deux
impédances.

Cas 2 et 3 : Plaie par grattage de I’épiderme
Aucun retard de cicatrisation n’a été observé pour ces deux plaies.

Pour le cas 2, au cours des deux premiers jours de suivi de cicatrisation, la plus grande variation
du parametre Zz,:i, @ été observée pour des fréquences comprises entre 1 kHz et 10 kHz. Aprés
cela, méme pour les basses fréquences, ce parametre augmente de maniere claire. Le parameétre
Zpatio €St supérieur a 100 % dés le premier jour du suivi.

Pour le cas 3, au cours des trois premiers jours de suivi, le changement le plus important a été
observé pour des fréquences au-dela d’un kHz. Apres le troisieme jour, ce parametre a
augmenté, significativement, pour les fréquences les plus faibles.

Cas 4 : Plaie post-traumatique

Cette plaie s’est développée dans la partie inférieure du derme. Le suivi de cette plaie s’est
étendu sur 93 jours. En outre, elle s’est également rouverte a plusieurs reprises pendant le
premier mois du suivi. Une partie de la crolte a été retirée au 48"°™ jour. Les mesures
d’impédance qui en ont suivies ont montré une diminution du parametre Zg,:i, pour la plupart
des fréquences de mesure. Une crodte nouvellement reformée a été observée au 68"™ jour. La
plaie s’est ensuite rouverte trois jours plus tard. Cette réouverture a pu étre détectée grace aux
mesures d’impédance avec une décroissance marquée de Zg,;;,- La cicatrisation a continué par
la suite sur un rythme plutét soutenu. Au jour 79, la plaie était complétement guérie.

Ainsi, dans cette étude, Kekonen A. et al. ont pu évaluer la faisabilité de la spectroscopie
d’impédance comme methode objective de suivi de cicatrisation sur quatre plaies. Cette
méthode se base sur les différences électriques entre tissus sains et endommagés.

La premiére plaie par aiguille leur a permis de montrer que méme une blessure de petite taille
(diamétre de I’aiguille : 0,35 mm) peut affecter la mesure de bioimpédance. L’impédance de la
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plaie est inférieure a celle de la peau saine uniquement aux fréquences faibles malgré une
pénétration de 5 mm. Selon eux, cela pourrait étre provoqué par la faible surface de la plaie.

Les deux plaies obtenues par grattage de I’épiderme ont cicatrisé dans un laps de temps normal.
Cette blessure leur a permis de mettre en évidence la ré-épithélialisation au travers la variation
du paramétre Z,.i,- EN outre, les variations les plus significatives ont été observées pour les
hautes fréquences. La fréquence influe directement la profondeur de mesure [155]. Ces
variations pourraient, ainsi, donner des informations sur 1’état des couches sous la plaie. Enfin,
I’impédance, lors des derniéres phases de la cicatrisation fut trés proche ou légerement
supérieure a celle de la peau saine. Selon eux, ceci pourrait s’expliquer par la présence d’une
cicatrice (structure, teneur en eau du tissu cicatriciel nouvellement formé).

La blessure post-traumatique (Cas 4) a été suivie pendant 93 jours. Ils ont observé, au cours du
premier mois, que la guérison de cette plaie a été particulierement lente. De plus, un tissu de
granulation s’est développé et la ré-épithélialisation n’a pas eu lieu en temps voulu. La plaie
s’est, également, rouverte plusieurs fois. Une augmentation progressive du parametre Zz¢io @
été observée pour les fréquences supérieures a 40 kHz. Ils ont émis comme hypothése que la
formation d’un tissu de granulation a la base de la plaie et la cicatrisation des tissus superficiels
pouvaient étre la source de cette variation.

Au cours du second mois de suivi, une contraction de la plaie depuis sa périphérie a été
observée. Ils ont toujours positionné 1’électrode de plaie W (Figure 37) sur la plaie ouverte. En
paralléle, un néo-épiderme se renforgant progressivement a commence a se développer sur toute
la surface de la plaie. Ainsi, le 48"™ jour, une croute s’était développée. Le quotient Zrgyio @
augmenteé systématiquement jusqu’a cette date. Ils ont ensuite retiré cette croute. IlIs ont attendu
une semaine avant de réaliser les caractérisations suivantes (Jour 56). Le parameétre Zz,¢;, €St
légérement plus faible qu’avant le retrait de la crofite.

Une cicatrisation rapide a été observée au cours du troisieme mois de suivi. Une croute s’est,
de nouveau, développée au 68™ jour. En revanche, cette fois-ci, la croQte est épaisse et séche.
Les mesures d’impédance indiquent une augmentation significative de Zz,:;,. Cette crolte est
enlevée au jour 68. Ceci a provoqué une diminution importante des valeurs du paramétre Zz,ti0
particulierement pour les fréquences les plus faibles. Sous la crodte, le néo-épithélium s’est
renforcé et la plaie a continué de se rétracter. A partir de ce moment, la cicatrisation s’est faite
rapidement jusqu’a ce que la plaie soit recouverte d’une cicatrice.

Ainsi, dans cette ¢tude, ces chercheurs ont pu mettre en évidence a travers I’étude de la
cicatrisation de quatre plaies, I’'impédance comme outil prometteur pour décrire 1’état d’une
plaie et pour en suivre la cicatrisation.

En 2019, Harvey J. R. et al. ont, pendant leurs travaux, montré qu’il existait une relation
significative entre changements de bioimpédance et I’intensité de charge exercée sur la peau.
En outre, ils ont été capables de mettre en évidence une corrélation entre impédance et la
stadification des lésions de pression basée notamment sur 1’utilisation de seuils sur le module,
la phase de I'impédance et la combinaison des deux [156]. Deux fréquences ont été
sélectionnées 40 et 25 kHz. Pour réaliser 1’ulcére de pression, ils ont utilisé un modele
particulier. Les lésions de pression ont été réalisées sur des rats car il présente notamment une
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surface dorsale plus importante que les souris par exemple. Ces derniers sont incisés
bilatéralement pour insérer deux disques en acier inoxydable. L’un des flancs sert de controle.
Sur I’autre flanc, un aimant adossé a un capteur de pression permet de provoquer les lésions
cutanées. Le capteur permet de mesurer la pression engendrée. Ce modele d’escarre plus
invasif, a la différence de celui utilisant deux aimants pour pincer seulement la peau de la région
dorsale [157], comprime le muscle grand dorsal. Ce modéle se veut plus réaliste. En effet, le
stress mécanique est plus important dans les muscles se trouvant a proximité des proéminences
osseuses que dans les couches constitutives de la peau [158].

5. Traitement des escarres
5.1. Diffusion d’actifs dans la peau

Innover dans les systemes d’administration de médicaments est une stratégie clé pour
améliorer notamment la biodisponibilité du médicament. Jusqu’a présent, 1’administration par
voie orale reste celle la plus répandue car elle offre de nombreux avantages comme la variété
des formes de dosage, 1’auto-administration, 1’aspect sécuritaire, la facilité d’administration, ou
encore 1’observance du patient [159]. Cependant, cette technique d’administration présente
quelques limitations comme, par exemple la faible stabilité du médicament lors du passage dans
le systéme digestif. En outre, la molécule médicamenteuse peut étre dégradée notamment a
cause de I’acidité de I’estomac [160]. La biodisponibilité du médicament peut aussi étre
compromise par le manque de perméabilité de le membrane intestinale freinant son absorption
systémique [161]. Ces désagréments sont surtout observes pour les médicaments basés sur des
protéines ou sur des peptides [162]. Ainsi, 1’injection intraveineuse est 1’une des voies
d’administration les plus prometteuses pour ce type de médicaments (protéines et peptides)
parce qu’elle permet une biodisponibilit¢ de 100 % et I’absence de métabolisme hépatique
[163]. Cette méthode présente de nombreux désavantages: elle est invasive la rendant
douloureuse, diminuant I’observance du patient. Enfin, 1’élimination des aiguilles souillées
ajoute un codt non négligeable [164].

Les systémes d’administration de médicaments transdermiques utilisent la peau comme site
d’administration [165]. Le médicament administré est absorbé dans la circulation systémique
via les vaisseaux sanguins de la peau et circule ensuite dans le corps [166]. Ces systemes offrent
de nombreux avantages comme d’étre moins invasifs (certaines méthodes d’administration
comme [’iontophorése sont complétement non invasives), la facilit¢ d’application et
d’administration, la possibilit¢ de réduire la fréquence d’administration [167]. Une grande
variété de médicaments a pu étre administrée par I’intermédiaire de cette technologie qu’il
s’agisse de composés hydrophobes ou hydrophiles. En raison de tous les bénéfices
susmentionnés, on comprend pourquoi cette technologie a aiguisé la curiosité des chercheurs
des groupes pharmaceutiques. Ces derniers s’intéressent a la mise au point et a I’étude de tels
systéemes et notamment ceux permettant de modifier I’ouverture de la couche cornée afin
d’améliorer la perméation du médicament a travers la peau.
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La peau est la premiére couche de protection du corps contre les agressions extérieures qu’elles
soient mécaniques, chimiques ou physiques [168]. 11 s’agit, également, de I’organe du corps
avec la surface la plus importante de 1I’ordre approximativement de 2 m? [169]. Elle représente
environ 16 % de la masse totale d’un adulte [170]. La peau, a cause de la concentration élevee
en mélanine, a également une fonction de protection contre les ultraviolets (UV) provenant du
soleil [171]. De plus, une autre fonction de la peau est de maintenir 1’homéostasie par le biais
du systeme de thermorégulation [172]. Transpirer est un des mécanismes de thermorégulation
de la peau humaine [173].

Les chercheurs se servent de la peau comme site principal d’administration d’une grande variété
de médicaments que ce soit pour une action locale ou systémique. En effet, le derme de la peau
est tres vascularisé, possédant de nombreux capillaires sanguins [174]. Une vue détaillée de la
peau est présentée a la Figure 38.

Epiderme —|

Glande sébacée

Derme —

Canal de la glande sudoripare

Follicule pileux

Artere Plexus
Veine vasculaire

o——— Tissu adipeux

Hypoderme ]

Muscle arrecteur du poi .
Fibre nerveuse

Glande sudoripare
P Corpuscule de Pacini

Figure 38 : Schéma de ’anatomie de la peau (Adapté de “Anatomy of the skin”, par
BioRender.com (2021))

L’épiderme est la couche la plus externe de la peau (Figure 38). Son épaisseur est comprise
entre 60 um et 100 um. Cette derniere dépend de la zone du corps humain [175]. L’épiderme
est constitué de cing couches comme présente a la figure suivante (Figure 39).
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Figure 39 : Représentation schématique de la structure épidermique de la peau humaine
[175]

La premiére couche est le stratum corneum. Il s’agit de la couche la plus superficielle de
I’épiderme. La couche cornée a une épaisseur comprise entre 10 et 30 um [176]. Elle est
constituee d’un empilement de plusieurs couches cellulaires. Ce nombre de couches dépend des
zones du corps : entre 7 et 11 pour le visage ou encore entre 60 et plus d’une centaine pour le
talon [177]. Cette premiére couche de 1’épiderme se régénere toutes les quatre semaines [178].
Le stratum corneum est caracteéristique de la maturation et du développement des kératinocytes.
En effet, ces derniers proviennent de la couche basale de 1’épiderme et peuvent proliférer. Au
fur et a mesure de cette maturation, ces cellules perdent leur caractére prolifératif. De plus, elles
subissent une destruction programmée. Ces kératinocytes ainsi différenciés et énucléés
deviennent des cornéocytes ou cellules cornées. Ce phénomeéne s’appelle la kératinisation. C’est
aussi pourquoi le stratum corneum est souvent designé par le terme de couche cornée. Les
kératinocytes finalement différenciés ne sont constitués que de filaments de kératine inclus dans
une matrice de filaggrine. Les membranes cellulaires des kératinocytes sont remplacées par des
enveloppes lipidiques cornées. Les cellules s’aplatissent, se relient les unes aux autres grace
aux cornéodesmosomes. Ceci crée un empilement de couches pour former le stratum corneum.

Sous ce dernier, se trouve une couche de peau claire et fine, le stratum lucidum. 1l s’agit de
deux voire trois couches de kératinocytes. Il ne se trouve que dans les doigts, les paumes et la
plante des pieds [179]. Les cornéocytes mortes du stratum corneum proviennent de cette strate
de I’épiderme.

La couche suivante sous le stratum lucidum est le stratum granulosum. Dans cette couche, les
cellules ont une membrane plus épaisse. Le granulosum provient des granules des cellules
vivantes qui sont formés par accumulation de kératohyaline [180], une structure protéique
présente dans les granules.

Le stratum spinosum est la couche située en dessous du stratum granulosum qui consiste en un
empilement de 8 a 10 couches de kératinocytes [181]. Dans cette couche, les desmosomes
jouent le réle de « connecteurs » entre les cellules d’ou le nom souvent employé de couche
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« épineuse » [182]. Dans cette couche, on peut trouver des cellules présentatrices d’antigéne
appelées cellules de Langerhans [183]. Ces derniéres constituent une des premiéeres défenses
immunitaires. En effet, elles doivent engloutir les bactéries, les cellules endommagées ou
encore toutes particules exogenes par phagocytose.

Enfin, la derniére couche, la plus profonde de 1’épiderme, est le stratum basal. Ce dernier est
en contact avec le derme. Ce contact est maintenu gréace a des fibres collagénes. En outre, dans
le stratum basal, les kératinocytes proliférent, se différencient et migrent ensuite dans le stratum
corneum [184]. Dans cette zone-1a, se trouvent, également, des cellules de Merkel, cellules
nerveuses associées au systeme sensoriel (toucher) [185].

Dans ce systéme tégumentaire qu’est la peau, la couche suivante est le derme. Ce dernier se
compose de deux couches [186] : la couche papillaire et réticulaire. La premiére regroupe les
vaisseaux sanguins, les capillaires lymphatiques, ou encore les adipocytes [187]. La seconde
couche est plus dense car elle contient des fibres collagenes [188]. Ainsi, ces derniéres donnent
les caractéristiques élastiques a cette couche la permettant de garder ses fonctions lors de
mouvement. En outre, il joue aussi un réle majeur dans la fonction immunitaire a cause,
notamment, de la présence de cellules immunitaires spécialisées telles que diverses sous-
populations de cellules dendritiques, des macrophages ou des lymphocytes T [189].

Enfin, la derniére couche de la peau, celle qui est la plus profonde est I’hypoderme. Cette couche
sert de liaison entre la peau, les muscles et les 0s. De plus, I’abondance de tissu adipeux dans
I’hypoderme offre une isolation thermique afin de protéger le corps contre le froid [190].

La peau constitue un candidat idéal comme site d’administration de médicament. En effet, la
surface de cet organe est tres importante. A la suite de 1’application sur la peau de formes
galéniques contenant le médicament, ce dernier doit se diffuser dans la peau. Cependant, réussir
a administrer un médicament via la peau est un challenge a relever a cause, principalement, du
stratum corneum [191]. Structurellement, ce dernier peut étre décrit par un modéle de type
« brique » et « mortier » (Figure 39). Les briques sont représentées par les cornéocytes mortes
(principalement composés de kératine réticulée) tandis que les lipides (principalement du
cholestérol, des acides gras et des céramides) sont le mortier. Ces lipides comblent les espaces
intercellulaires [192]. Pour que les médicaments puissent étre absorbés dans le systeme sanguin,
ils doivent, d’abord, pénétrer dans la peau via cette architecture moléculaire.

L’absorption de médicament a partir de la peau en passant par le stratum corneum peut se faire
par plusieurs voies possibles (Figure 40).
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Figure 40 : Schéma des différents mécanismes d’administration transdermique de
medicaments et structure caractéristique de type brique (cornéocytes) et mortier (lipides)
(Créée avec BioRender.com)

La principale voie d’absorption est la voie transépidermique [193]. Le médicament peut
pénétrer dans le stratum corneum soit via les cellules (intracellulaire Figure 40), soit via les
espaces entre les cellules (intercellulaire Figure 40) ou via des voies de « dérivation » : glandes
sudoripares ou follicules pileux (Canal de sudation et follicule pileux Figure 40). Lors du
passage intracellulaire, les médicaments doivent passer a travers les membranes cellulaires qui
sont composees de bicouches lipidiques [194]. Cette voie est empruntée, principalement, par
les molécules hydrophobes a cause des propriétés hydrophobes des complexes lipidiques des
membranes des cellules du stratum corneum [195]. La deuxiéme voie d’administration est la
voie intercellulaire. Les médicaments doivent diffuser a travers la matrice lipidique du stratum
corneum. Les molécules de petite taille ainsi que les composés hydrophiles diffusent via cette
voie pour atteindre, finalement, les capillaires sanguins [196].

Enfin, la derniére voie d’administration est celle via les glandes sudoripares ou les follicules
pileux [197]. Celle-ci permet le transport de molécules polaires ou ionisées. En outre, elle peut
aussi étre utile pour le transport de grandes macromolécules qui rencontrent des difficultés a
passer a travers les cellules épidermiques notamment a cause de leurs tailles [191].

Méme si la compréhension des facteurs au niveau moléculaire qui affectent la pénétration
cutanée reste encore incompléte, il semblerait que les molécules ayant un faible poids
moléculaire et un logP ou Log Kow (logarithme de la concentration relative de la molécule
lorsqu’elle se répartit entre un systéme a deux phases, généralement eau et octanol) compris
entre 0 et 5 soient facilement absorbables par le corps [198]. En outre, des molécules avec un
logP inférieures a 2 sont plus conseillées [199]. Cependant, en dépit de cette théorie, certaines
molécules avec un poids moléculaire relativement élevé et un logP relativement élevé peuvent
traverser la peau dans une certaine mesure [200]. Cette voie d’absorption est un peu limitée car
la surface d’absorption est faible, de 1’ordre en moyenne de 0,1 % [201] surtout comparée a
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celle disponible pour la voie transdermique. Cette surface peut varier en fonction des zones du
corps comme au niveau du front par exemple [202].

Ainsi, de nombreuses recherches ont été menées afin d’améliorer 1’absorption de médicaments
en modifiant la structure du stratum corneum soit par une méthode chimique ou physique ou
encore en combinant les deux. Les principales méthodes disponibles sont détaillées dans la
partie suivante.

5.2. Méthodes d’administration d’actifs dans la peau

Nous allons passer en revue quelques-unes de ces méthodes en mettant 1’accent sur celles
physiques. Ces derniéres comportant 1’iontophorése, 1’électroporation, la sonophorése ou les
microaiguilles (Figure 41) ont été utilisés pour administrer une large gamme de produits
thérapeutiques [191].

lontophorese Electroporation Sonophorese Microaiguilles

Stratum corneum =

Stratum lucidum[[ ——
Stratum granulosum[_ =~

[,

(™

I
NAA

Epiderme|
Stratum spinosum) .. O——Desmosome

Stratum basale

Derme

Figure 41 : Différents mécanismes physiques dopant la pénétration d’actifs thérapeutiques.
Pour l'iontophorese, les points orange et vert représentent respectivement les cations et les
anions. Les points bleus correspondent aux molécules thérapeutiques. Dans le cas de la
sonophorese, les cercles bleus vides représentent des microbulles (Créée avec
BioRender.com)

5.2.1. lontophorese et électroporation

Pendant un traitement iontophorétique, un faible courant continu (DC) ou alternatif
(AC) est appliqué sur la peau pendant plusieurs minutes. La tension appliquée est généralement
inférieure a 100 V avec une densité de courant typique de ’ordre de 500 uA/cm? [203].
L’iontophorése ne modifie pas les propriétés du stratum corneum. Les molécules chargées sont
transportées par le champ électrique généré (électromigration / électrorépulsion) et empruntent
le chemin de plus faible résistance comme a travers les follicules pileux ou les glandes
sudoripares [204] [205]. 1l est possible de transporter aussi des molécules neutres en présence
d’¢lectrolytes grace au flux électroosmotique de I’eau. En outre, ce flux peut s’avérer utile pour
administrer des molécules chargées comme des peptides ou des protéines [206]. Ce dernier fait
référence a un flux d’eau de ’anode vers la cathode sous I’influence d’un champ électrique. Le

61



mouvement d’ions chargés positivement comme les ions sodium est particulierement favorisé
par la peau chargee négativement [207].

L’électroporation fait référence a 1’utilisation de tensions élevées supérieures a 100 V
pour la peau (entre 0,3 V et 1,0 V pour les cellules) appliquées pendant de courtes durées [208],
moins d’une centaine de millisecondes. Le principe de cette technique repose sur 1’exposition
d’une solution déposée sur la peau contenant une molécule spécifique a des impulsions afin de
perturber de maniere réversible le stratum corneum [209]. Ces impulsions vont générer des
pores aqueux dans la bicouche lipidique du stratum corneum. Cela permet la pénétration de
médicament dans les couches profondes de la peau par les pores créés. Cette technique
d’administration peut étre utilisée pour des molécules de grande taille comme les protéines ou
les peptides [210] [211]. La perturbation est limitée au stratum corneum ou la résistance est
bien supérieure de plusieurs ordres de grandeur au reste des couches de la peau. Ces
changements structurels au niveau du stratum corneum sont géneralement réversibles et, d’un
point de vue toxicologique, insignifiant [211]. Cependant, de longues périodes
d’électroporation peuvent s’avérer toxiques et provoquer des dommages étendus et
irreversibles. En outre, ce mécanisme d’administration souffre de quelques désavantages : la
nécessité d’utiliser une instrumentation cotteuse et sophistiquée, des moyens d’application qui
peuvent étre longs et compliques. De plus, seul un personnel rigoureusement formé peut étre
en mesure de réaliser le traitement. Enfin, elle présente également comme désavantages : la
faible quantité de médicament délivré a cause de la faible surface des pores aqueux générés ou
encore la possibilité d’endommager les cellules a cause des hautes tensions appliquées [212].

5.2.2. Sonophorese

La sonophorése est un mécanisme d’administration basé sur I’utilisation d’ultrasons.
Ces derniers correspondent a des ondes sonores dont la fréquence est supérieure a 20 kHz. La
pénétration de ces ondes est inversement proportionnelle a la fréquence [213]. L’amélioration
de la pénétration du médicament est obtenue par cavitation. Des bulles se forment, oscillent et
s’effondrent a I’interface formulation/tissu ou dans le tissu [214]. En plus de ce mécanisme de
cavitation qui améliore la pénétration de 1’actif, les ultrasons provoquent un échauffement local
de la peau. Ces effets thermiques améliorent également la pénétration de ’actif dans la peau
[215]. Dans la sonophorese, la solution est positionnée sous la sonde a ultrasons puis une onde
ultrasonore a une fréquence prédéterminée est envoyée sur la formulation et la peau [216].
L’administration de médicaments par sonophorése dépend de plusieurs facteurs: mode
d’ultrason, fréquence, intensité ou proprietés physicochimiques de la formule [217].

Cette technique s’est montrée efficace pour diffuser une grande variété de médicaments. En
effet, de nombreuses études ont montré la pertinence de cette méthode pour améliorer
I’administration transdermique comme le kétoproféne [218], le fentanyl utilisé pour soulager la
douleur de patient opéré ou atteint de cancer ou encore la caféine utilisée fréquemment pour le
traitement de la lipodystrophie [219]. La faisabilité d’utiliser la sonophorése comme moyen
d’administration de I’insuline a été évaluée [220]. Cette technique a amélioré le passage de
I’insuline comparé a une diffusion passive.
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5.2.3. Microaiguilles

Les microaiguilles ont été utilisees pour favoriser I’administration de molécules
chargées et de grande taille qui peuvent étre difficiles a transporter autrement qu’en créant des
microsillons dans la peau. Elles étaient fabriquées, au départ, en gravant du silicium [221].
Aujourd’hui, ces microaiguilles sont fabriquées avec une grande variété de matériaux :
polymeres biodégradables [222] ou encore du sucre [223].

Cette technologie differe de 1’injection sous-cutanée. En effet, les microaiguilles sont, en

général, moins douloureuses car ne pénétrant que dans 1’épiderme au lieu que dans tout le derme
[224].

Il 'y a cing principaux designs de microaiguilles : solides, creuses, enduites, qui peuvent se
dissoudre et déformables. L’efficacité¢ de chacun de ces designs a été largement évaluée au
cours de nombreuses études [225]. Les microaiguilles sont disposées en réseau / patch pour en
faciliter I’application. La gamme de densité d’aiguilles est assez large avec 200 aiguilles/cm?
[226] ou 20000 aiguilles/cm? [227]. Les microaiguilles creuses permettent le passage de
médicament stocké dans un réservoir tandis que les aiguilles pleines servent a créer des canaux
microscopiques dans la peau. Le médicament peut étre déposeé sur des aiguilles [228] ou
incorporé dans des aiguilles qui peuvent se dissoudre ou biodégradables comme 1’hydroxy-
propyl méthylcellulose [229].

Les patchs a base de microaiguilles permettent d’administrer des macromolécules, des
molécules hydrophiles, des vaccins [230], des médicaments hydrophiles et d’extraire du
matériel génétique (ADN) [231].

Les médicaments administrés par ces microaiguilles peuvent pénétrer dans la circulation
systémique en étant absorbés par les capillaires du derme.

Les principales limitations de cette technologie proviennent de I’inconfort de patient (score de
douleur allant de 5 a 40 %) [232] et une charge médicamenteuse limitée [233]. Le premier
désavantage peut étre contourné en jouant sur les dimensions des microaiguilles. Le deuxieme
limite cette technologie a des médicaments tres puissant nécessitant peu de charge.

Tableau 5 : Récapitulatif des différentes méthodes d’administration transdermique

Méthode Avantages Désavantages
Large spectre de molécules a
disposition Douleurs, irritation
lontophorése | Possibilité d’arréter immédiatement | Inconfort et brilures provoqués
le traitement par I’¢lectrolyse de 1’eau

Contrdle de la quantité diffusée
Efficaces pour les molécules de
grande taille

Permet un contrdle du taux de
pénétration

Instrumentation couteuse
Doit étre appliquée longtemps
Dommages cellulaires

Electroporation
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Permet un arrét immédiat de Relativement compliqué

. I’administration du médicament Sensation de picotements et de
Sonophoreése o -
Moins irritant bralures
Faible risque d’infection Inconfort
Possibilité d’administrer de larges
; Inconfort
molécules

Charge médicamenteuse limitée
Application réguliere peut
provoquer des Iésions tissulaires

Microaiguilles | Récupération rapide au niveau du
site d’application comparée a un
injection hypodermique

6. Résumé et objectifs de la thése

L'objectif global de ce travail est de proposer une solution compléte permettant la
prévention, la détection prématurée et le traitement des ulceres de pression sous la forme d’une
matrice de capteurs de pression peu codteuse et flexible et d'un patch transdermique pour la
détection précoce par caractérisation électrique des tissus et le traitement des escarres via
I’administration par iontophorése d’un vasodilatateur.

Ce premier chapitre a permis de mettre en contexte les objectifs de la thése ainsi que de fournir
un état de 1’art des techniques et méthodes permettant la prévention des escarres, la
caractérisation de tissus biologiques et la diffusions d’actifs dans la peau en vue du
développement d’un patch compact et peu coliteux.

L’utilisation de nappes actimétriques sur patients alités dans le but d’appréhender les zones
pressurisées du corps d’un patient alité est efficace dans la prévention de ’apparition d’escarres
en permettant d’alerter le personnel médical en cas de dépassement du seuil de déformation
critique. 1l existe plusieurs solutions commerciales présentant des performances suffisamment
adaptées pour cette application.

Dans un premier temps, des capteurs de pression unitaires peu colteux pouvant étre utilisé soit
sur le patch de détection et traitement soit sous forme de nappe constituée d’une matrice de
capteurs ont été développés et caractérisés (Chapitre 2).

Ensuite, il a été question de travailler sur les deux blocs principaux d’un futur patch intelligent
permettant la caractérisation de tissu vivant et le traitement de plaies ischémiques par diffusion
transdermique de médicaments.

Le choix de technologie pour la caractérisation de tissus vivants s’est porté sur la spectroscopie
d’impédance. Cette technique présente de nombreux avantages : elle est non invasive, sire,
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facile a réaliser. Les résultats sont obtenus immédiatement et les mesures peuvent étre répétées
autant de fois que désirées [234] (Chapitre 3).

L’iontophorése a été sélectionnée comme méthode d’administration d’actifs pour le patch en
raison de ses nombreux avantages en comparaison aux autres methodes de diffusion d’actifs. Il
s’agit en effet d’'une méthode versatile (contrdle de la quantité d’actifs diffusés, large spectre
de molécules utilisables), peu colteuse a mettre en place et facilement intégrable dans un patch
par I'utilisation d’¢électrodes conformable déportées (Chapitre 4).
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1. Introduction

Ce chapitre porte sur la réalisation de capteurs de pression unitaires et d’une nappe
actimétrique, systeme permettant de mesurer la pression exercee par un corps humain allongé
dans le contexte de la prévention d’escarre. Cette nappe permettrait d’apporter un complément
au personnel hospitalier en alertant ce dernier si la pression dépasse un certain seuil pendant un
certain temps. Une étude a été menée par Pascal Couturier dans les années 2000 montrant
I’utilité¢ des données actimétriques pour caractériser le comportement moteur des sujets agés
lors d’un alitement prolongé [1].

Plusieurs solutions de capteurs de pression sont disponibles dans le commerce. Il s’agit,
principalement, de capteur unitaire. Ils peuvent, donc, fournir une seule mesure de pression
basée sur la zone ou la charge est appliquée. La conductivité de ces capteurs augmente avec la
pression car la distance inter-particules diminue au sein de la matrice polymeére.

Le tableau suivant regroupe les caractéristiques géométriques et les propriétés de détection d’un
un échantillon de capteurs de pression unitaires disponibles a la vente :

Tableau 1 : Caractéristiques geométriques et propriétés de détection de différents capteurs de
pression

I link
Tekscan [2] nter _|n Sensor Products Inc. [4]
electronics [3]
FlexiForce™ | FlexiForce™ | FSR® FSR® . )
Tactilus® Tactilus®
A301 A401 400 402 actilus actilus
Type de
%}‘ ?
i
-4
Ga;“mede 0-45N 0-31N 0,2—20N 0-400 | 4 100 psi
orce PSI
Précision - - - +10%
@5
Surface @953mm | @254mm | qm | 910mm | F3mm @ 10 mm
active (épaisseur 0,2 mm) (épaisseur 0,2 mm) (épaisseur 0,3 (épaisseur 0,3mm) (épaisseur 0,12 mm) (épaisseur 0,2 mm)
mm)
+20, itai
Répétabilits < +2.5% *2 fé (f/“rz:fi')re) +2%
T 0
Non-linéarité < +3% FS (Full Scale) - - +1,5%
Hystérésis <45%FS 10% +5%
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Les capteurs Tekscan® (Tekscan Inc., South Boston, MA, USA) sont constitués de deux
couches de substrats en polyester ; de I’encre conductrice en argent est appliquée sur chacune
des deux couches, suivi d’une couche d’encre sensible a la pression. Les capteurs Interlink
FSR® (Interlink Electronics Inc., Camarillo, CA, USA) sont des dispositifs a couche mince
constitués de deux motifs conducteurs interdigités imprimés sur un substrat en polyester
(Mylar) qui fait face a un autre substrat avec une encre piezorésistive imprimée. Ces substrats
sont séparés par une entretoise créant un circuit ouvert lorsqu’aucune pression n’est appliquée
et un chemin de conduction lorsque ces capteurs sont chargés. Ces capteurs répondent a un
changement de force par une variation de résistance approximativement linéaire. Enfin, les
capteurs Tactilus® (Sensor Products Inc., Madison, NJ, USA) incorpore de 1’encre résistive
déposée par sérigraphie pour séparer les parties conductrices.

Dans un premier temps, un prototype de capteur de pression piezorésistif a été
développé. 1l est constitué d’électrodes interdigitées en argent imprimées sur substrat flexible
plastique et d’une membrane piezorésistive. Cette derniére est obtenue grace a une entretoise
et a un polymere composite déposé sur le méme type de substrat que les électrodes. Ces trois
éléments sont ensuite alignés et laminés pour former le capteur. La réponse électrique de ce
dernier lorsqu’il est soumis a une contrainte mécanique a été caractérisée. L’hystérésis du
polymere composite a été mis en exergue. Le capteur a également été soumis a plusieurs cycles
de compression répétés afin d’évaluer sa stabilité mécanique.

Dans un second temps, avec la meilleure conception de capteur unitaire, un premier
prototype de matrice de capteurs grande surface a éte fabriqué. Cette matrice est connectée a
une ¢électronique embarquée spécifique dont le rdle est de scanner ’ensemble de la surface
active de la matrice et d’envoyer ces données a un ordinateur. Une interface graphique dédiée
permet ’affichage de ces dernicres.

2. Architecture du capteur

Pendant ces derniéres années, plusieurs types de matériaux ont été testés afin de développer
des capteurs piézorésistifs performants. Ces études portent principalement sur les composites :
une matrice polymere dans laquelle une charge est dispersée.

Un seuil de percolation particulierement étudié et connu est celui de la conductivité électrique
en fonction de la concentration de charges conductrices dans une matrice isolante. Un exemple
de ce type de phénomene est le noir de carbone qui permet de charger les matériaux polymeres
thermoplastiques (Figure 1).
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Figure 1 : (a) Courbe de percolation montrant la variation de la conductivité électrique du
composite en fonction de la proportion en particules de carbone. (b) Morphologie des
particules dans les différentes régions de la courbe de percolation. Région | : Peu de
particules conductrices, le polymére est isolant. Région Il : En augmentant la concentration
en particules de carbone, la résistivité diminue. Deux types de conduction apparaissent :
conduction par effet tunnel et par contact entre les particules. Région Il : La proportion en
charges est suffisante pour obtenir une conduction ohmique.

: L
T »

Pc Particules de Carbone (w%)

Pour des concentrations faibles (Région 1), les particules conductrices sont séparées les unes
des autres dans la matrice polymere. La conduction est tres faible. Pour une certaine gamme de
concentration (¢ = @) (Région II), la résistivité diminue fortement pour s’approcher d’un
autre plateau avec une résistivité encore plus faible.

La Figure 1 montre que la chute brutale de la résistivité du composite (percolation) peut
s’expliquer par la formation de chemin partant de la partie inférieure a celle supérieure du
dispositif et permettant au courant de circuler.

A des concentrations plus élevees (¢ > ¢.), des chemins de conduction supplémentaires
apparaissent provoquant une nouvelle baisse de la résistivité électrique mais 1’effet global est
moins important que dans la Région II.

Les matériaux les plus communément utilisés comme charge sont des particules
métalliques, des nanofils de métal [5] ou encore des matériaux a base de carbone dont des
particules de carbone [6], des nanotubes de carbone (CNTS) [7] ou de I’oxyde de graphéne
réduit (rGO) [8].

Les différentes caractéristiques des particules métalliques et a base de carbone sont résumées
dans le Tableau 2 [9].
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Tableau 2 : Matériaux utilisés comme charge dans les composites polymeres conducteurs

Matériaux Classification Avantages Inconvénients

- S’oxyde facilement
- Instable en conductivité
- Dureté élevée
- Difficile a modeler

e, - Instable en conductivité
. - Excellente conductivité e R
Graphéne N - Difficulté a former des

- Bas co(t , N
agrégats en chaine

- Excellente conductivité
Métal électrique
- Bonne stabilité chimique

- Conductivité stable et

importante
Carbone G e s
Carbone - Facile a préparer - Difficile a disperser
- Bas colt
- Grande diversité
Nanotubes de - Excellent conducteur - Complexe a préparer
carbone - Grande surface - Colteux

Le capteur de pression piezorésistif développé dans ces travaux est composé de deux
membranes séparées par un fin gap d’air maintenu par une entretoise. Celle-ci est composée
d’une feuille de PET entourée par deux couches de colle acrylique (Figure 2). Sur la membrane
inférieure se trouvent des électrodes interdigitées en argent et sur la membrane supérieure une
encre piezoreésistive a base de carbone.

Quand une pression est exercée sur sa zone sensible, la résistance a ses bornes diminue
drastiqguement, I’encre piezorésistive connectant entre elles les lignes d’argent (Figure 2).

PZR membrane

Spacer

N/

Ag/AgCl

PET PU

@ (b)
Figure 2 : (a) Vue éclatée de I’architecture du capteur de pression. (b) Deux matériaux
plastiques ont été testés : PET et PU.

La membrane piezorésistive est, généralement, composée d’un polymeére conducteur [10], d’un
polymeére semiconducteur [11], ou comme nous 1’avons évoqué, dans les paragraphes ci-dessus,
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d’un composite a base de PDMS, d’¢lastomeére ou de caoutchouc chargé de nanoparticules
conductrices.

Les deux modes de conduction principaux dans les polyméres composites (membrane
piezorésistive) sont la percolation et I’effet tunnel, parfois une combinaison des deux [12].
Quand ce type de matériau est soumis a un stress mécanique, I’inter-distance moyenne entre les
charges change, et, par conséquent, la résistance électrique du polymeére varie.

Matrice polymére Particules conductrices l l l
o

Chemin de conduction

(b)

Electrodes

Figure 3 : Schéma d’un polymeére avec des charges aléatoirement disposées. Les lignes en
pointillé correspondent & des chemins de conduction. (a) Polymere composite avec comme
mécanisme de conduction, [’effet tunnel. (b) Dans cette situation, le polymere composite est
soumis a un stress mecanique (o) entrainant une diminution dans la longueur des chemins de
conductionde d a d — Ad.

Les capteurs de pression avec ’architecture de la Figure 2 repose sur ’effet tunnel avec
plusieurs chemins possibles comme 1’indique la figure précédente (Figure 3). Les particules
transmises sont les électrons, la matrice polymeére jouant le rdle de barriere de potentiel. Le role
des charges dans la matrice polymeére est de permettre aux électrons de franchir ces barriéres
de potentiel et donc de circuler entre les électrodes.

Lorsqu’une contrainte mécanique o est appliquée sur ce type de capteur, la plupart des chemins
de conduction par effet tunnel se réduisent entrainant un flux d’électrons plus important. Ce
phénomene se produit quand la concentration en particules est en dessous du seuil de
percolation ¢.

3. Développement des capteurs piézorésistifs sur substrat flexible
3.1. Procédé de fabrication

Les capteurs piezorésistifs sont composés de trois parties : les électrodes interdigitées,
I’entretoise et la membrane piezorésistive. Le procédé de fabrication est détaillé a la Figure 4.
Un substrat en polyuréthane (PU 80 um, taille A3, EU94DS DelStar Technologies) ou en
polyéthyléne téréphtalate (PET 75 um, taille A3, Lumirror® 60.28 de Toray) ont été utilisés. Le
PET est particuliérement utilisé dans la réalisation de capteur flexible. En outre, le PU est un
substrat qui peut étre soumis a une élongation. En effet, ces capteurs doivent étre capables de
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se conformer aux différentes courbures du corps du patient. 1l faut également que la solution
développée integre un capteur confortable.

- Impression d’une encre métallique par sérigraphie pour former des électrodes
interdigitées sur un premier substrat.

- Impression d’une encre piezorésistive par sérigraphie sur un second substrat

- Découpe d’une entretoise

- Alignement et laminage des deux substrats séparés par ladite entretoise afin de former
une membrane piezorésistive ultra-souple.

-
1 00o0n .4

PET ou PU + Recuit 5mn / 130°C Entretoise

50pm PET

Etape 1 : Depot couche Ag/AgCl

I
PET ouPU

+ Recuit 6 mn / 120°C

Etape 2 : Depot couche piezoresistive o Etape 3 : Assemblage et alignement des couches

Figure 4 : Etapes du procéedé de fabrication des capteurs flexibles piezorésistifs

Les dépots sérigraphiques ont été réalisés a 1’aide de la machine d’impression EKRA E2. Il
s’agit d’une machine semi-automatique qui a été spécialement congue pour une grande variété
de substrats flexibles et rigides (Figure 5).

Systéme de
positionnement
optique manuel

Porte substrat avec
aspiration pour
substrat flexible

Figure 5 : Machine d’impression sérigraphie semi-automatique EKRA E2
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Un systéme de racle et contre-racle associé a un écran permet de déposer les différents types
d’encre sur des substrats flexibles selon le design désiré (Figure 6).

Systéme de racle
et de contre-racle

Ecran de sérigraphie

Figure 6 : Systéme de racle et contre-racle associé a un écran de sérigraphie

Les encres une fois déposées sur les substrats sont recuites dans un four spécifique. Ce dernier
est constitué de trois zones de chauffe distinctes avec un convoyeur. Cette solution dispose
¢galement d’une lampe a ultraviolet (Figure 7).

Figure 7 : Four a tunnel de la ligne de sérigraphie
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Dans un premier temps, des electrodes métalliques sont fabriquées par sérigraphie d’une encre
métallique de grade meédical (C14001 (Ag:AgCl 45:55), Engineered Materials Systems). Un
recuit a 130°C pendant 5 minutes permet d’obtenir des films métalliques de 20 um d’épaisseur.
La résistivité électrique de cette encre Ag/AgCl est de 1’ordre de 1270 pQ.cm.

L’encre piezorésistive est, ensuite, imprimée par sérigraphie sur un autre substrat flexible en
PU ou PET. Le choix s’est porté sur une encre polymere obtenu en mélangeant une encre a base
de microparticules de carbone (7004HR, Henkel) avec une encre polymére thermodurcissable
(7002, Henkel). Ainsi, la resistivité électrique du composite piezorésistif dépend du ratio de
I’encre carbone dans sa matrice polymére et de la température de recuit (Figure 8).

800

700
600
500 -

400

300

Résistivité (Q.cm)

200

100 -

04
40 50 60 70 80 90 100

% en poids 7004HR

Figure 8 : Résistivité de [ ’encre polymére piezorésistive Henkel en fonction de la quantité de
carbone rajoutée

Afin de garantir une sensibilité importante sur la gamme de pression considérée, le mélange
retenu a un ratio 7004HR / 7002 de 60/40 avec une résistivité de 67,2 Q. cm. Une seule couche
est déposée sur le substrat plastique. L’étape de séchage de ce mélange est réalisée a 120 °C
pendant 6 minutes.

Ensuite, une entretoise sous forme d’un film organique sensible a la pression (MACtouch T
6020 T) est decoupée, alignée et laminée manuellement sur le substrat contenant les électrodes
interdigitées métalliques, son épaisseur est de I’ordre de 150 um (Figure 4).

Finalement, le substrat sur lequel sont déposées les électrodes interdigitées est aligné et laminé
manuellement avec celui contenant 1’élément piezorésistif en utilisant 1’entretoise comme
élément de collage.

94



3.1. Méthodes de caractérisation électromécanique des capteurs

Dans un premier temps, les capteurs fabriqués ont été caractérisés mécaniquement a 1’aide
d’un dynamometre (FK100 de Sauter). Ce dernier permet d’appliquer une force verticale
jusqu’a 100 N avec une résolution de 50 mN et une précision de £ 0,5 %. Le banc de
caractérisation est composé d’une potence et d’un systetme de fixation pour maintenir le
dynamomeétre au-dessus de 1’échantillon pendant I’application de la force (Figure 9). Le bouton
de réglage de force est une vis millimétrique. Ce réglage n’étant pas suffisamment précis, une
butée micrométrique a été ajoutee afin de pouvoir régler plus finement la force et la maintenir
sur le capteur caractérisé. La pression est exercée sur 80 % de la surface active du capteur de
pression grace a I’actionneur.

Butée
micrométrique
pour
application
force

Dynamomeétre

Bouton de

Actionneur blocage

Bouton de
réglage de la
force
Support de
test

Systéeme de
fixation

Figure 9 : Banc de caractérisation électromécanique des capteurs de pression unitaire

Ensuite, les tests de cyclage et de durabilité des capteurs ont été réalises afin d’évaluer leurs
performances grace a des caractérisations électromécaniques effectuées a I’aide d’une machine
de traction instrumentée (INSTRON MTS) (Figure 10).
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(b)

Figure 10 : (a) Machine de traction INSTRON utilisée pour réaliser des caractérisations

mécaniques supplémentaires. (b) La pression est exercée sur le capteur de pression via le
méme type d’actionneur que celui du banc développé chez Feeligreen

Les différentes données expérimentales ont été récupérées grace a un programme LabView.

Une carte électronique associée a une interface graphique a été développée afin de pouvoir
récupérer in-situ les variations de résistance aux bornes du capteur (Cf. Annexe A). Le
microcontréleur 8 bits utilisé est le PIC16F1847 de Microchip. Le circuit de conditionnement
du capteur piezorésistif repose sur un amplificateur de haute précision (OPA188) dans un
montage non inverseur (Figure 11). Cet amplificateur posséde plusieurs caractéristiques
intéressantes : faible oscillation de la tension de sortie (15 mV) relativement a la tension
d’alimentation, haute impédance d’entrée, un taux de réjection du mode commun de 146 dB.
Le potentiométre permet de faire varier le gain de 1’amplificateur opérationnel et de s’adapter
au capteur caractérisé en conservant une dynamique de tension de sortie acceptable.
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Rfcapteur

 Re

Potentiométre

Figure 11 : Montage non inverseur utilisé pour mesurer les variations de résistance du
capteur de pression

Ainsi, la tension de sortie de I’amplificateur opérationnel est donnée par 1’équation 2.1:

Rg

Vout = ( + 1) VRef' VRef < Vout = VDD (2-1)

capteur

Le potentiométre permet de faire varier le gain de 1’amplificateur opérationnel et de s’adapter
au capteur caractérisé en conservant une dynamique de tension de sortie acceptable.

Cette tension V,,,; est obtenue en effectuant une moyenne sur 10 mesures du convertisseur
analogique numérique du PIC16F1847.

La communication entre la carte ¢électronique et 1’ordinateur se fait via 'UART (Universal
Asynchronous Receiver/Transmitter). 11 s’agit d’une liaison série. Un FT232R de FTDI est
utilisé. Il s’agit d’un circuit intégré faisant office d’interface USB vers la liaison série UART.

Enfin, une interface graphique a été développée en WLangage pour pouvoir récupérer les
données de caractérisation (Figure 12).
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Force (N) L Numero Farce Resistance Tension -

P e T

Execution ;- Sauvegarde Excel 3

- :
Fin Execution | Reset donnees

Figure 12 : Interface graphique WinDev permettant de récupérer les données des
caractérisations et de les sauvegarder dans un fichier .xls

Le caractére ‘Y’ est transmis par 1’ordinateur au microcontroleur qui répond en envoyant la
trame ‘C’/ Moyenne sur 16 bits / ‘K’. Le programme WinDev a pour fonction de convertir cette
trame en tension puis calcule la résistance équivalente avec la relation (2.1).

3.2. Analyse des performances des capteurs

Afin de pouvoir determiner la configuration optimale des capteurs, présentant les meilleures
performances électromécaniques, I’impact de plusieurs parameétres géometriques a été évalué :
la surface des capteurs en lien avec le nombre d’électrodes (la variation de la distance inter-
électrodes sans en augmenter le nombre tout en garantissant une structure circulaire implique
un changement de surface), I’espacement inter-électrodes, et le type de substrat.

La Figure 13 regroupe les designs des capteurs unitaires en fonction des parametres
géométriques evalués.

Surface Distance inter-électrodes
1 cm? 3,1 em? H . l 500 pm l .
4,7 cm 6,1 cm? 750 um 1000 nm
(a) (b)

Figure 13 : Designs des capteurs unitaires en fonction des paramétres géométriques
considérés : (a) Variation de la surface (b) Variation de la distance inter-électrodes
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Le Tableau 3 récapitule I’ensemble des caractéristiques géométriques des capteurs de la Figure

13.

Tableau 3 : Caracteéristiques géométriques des capteurs

Aire

Largeur électrodes

Distance inter-

Distance inter-

(cm?) (um) electrodes Nombre électrodes
(km)
1 500 500 9
31 500 500 19
4,7 500 500 22
6,1 500 500 25

électrodes Largeur €lectrodes Alrze Nombre électrodes
() (um) (cm?)
500 500 3,1 19
750 500 5 19
1000 500 6,7 19

La Figure 14 montre la variation de la résistance électrique en fonction de la pression appliquée.
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Figure 14 : Variation de la résistance électrique des capteurs imprimeés sur PET en fonction
de la pression appliquée : (a) Surface (b) Distance Inter-électrodes

Ainsi, comme attendu, la résistance aux bornes des capteurs diminue lorsque la pression exercee
sur ces derniers augmente. Ces tendances de variation de résistance électrique en fonction de la
pression appliquée sont assez similaires lorsque le nombre d’électrodes / surface augmente.
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En outre, il a été démontré que la résistance totale, pour de faibles forces, des polyméres
composites charges de particules conductrices peut &tre décrite par 1’équation (2.2) [13]:

_ (L—DRy+LR. L(Ry+R,)

S S 22

Ou R designe la résistance du composite, R,, la résistance entre deux particules adjacentes, R,
la résistance a travers une particule, L le nombre de particules formant un chemin de conduction,
et S le nombre de chemins de conduction.

Pour le régime des faibles forces, inférieures a 10 kPa, 1’augmentation de 1’aire de contact entre
les électrodes métalliques et le polymeére va favoriser la réduction de la résistance aux bornes
du capteur.

Cependant, les valeurs de la résistance électrique sont plus faibles lorsque le nombre
d’¢électrodes augmente.

En effet, la résistance totale est la somme de la résistance de contact R, et du polymere R,
[14]:

R =R, + Ry, (2.3)

La résistance de contact est définie par la formule de Holm et Greenwood comme suit :

_pitpa _ prtp, |mH 2.4)

Re dna 4 F

Avec pq, p,,n, a respectivement la résistivité électrique de I’argent imprimée, la résistivité
électrique de la couche piézoresistive, le nombre de point de contact (dit aspérités) entre I’argent
et le matériau piézoresistif et le rayon des aspérités. Les grandeurs H et F désignent la dureté
de Meyer du matériau piézoresistif et la force appliquee.

La Figure 15 récapitule les réponses des capteurs en fonction de la variation de leur surface et
de la distance inter-electrodes :
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- A- 1cmz2(9)
- A- 3,1 cm?(19)
A - A- 47 cm?(22)
| \ - A- 6,1 cm?(25)
100k ] \ - A= 750 um
- A= 1000 pm

Résistance (Q)

10k

0 50 100 150 200 250
Pression (kPa)
Figure 15 : Graphe regroupant les différentes réponses des capteurs imprimés sur PET pour
différents paramétres géomeétriques

Les faibles valeurs de résistance pour les capteurs de plus grande surface peuvent étre
expliquées par le fait que la surface de contact est plus importante & pression identique,
comparée a celles des capteurs ayant de plus petites surfaces.
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Une étude comparable a été menée sur un substrat en polyuréthane (PU).

i A — 4 1cm?(9)
I - A- 3,1cm?(19)
| - A- 47 cm?(22)
- A- 6,1cm? (25)
100k o *
S !
] )
Q i
2 i
8
n
'g 10k
x ] QLAAAAAAAAA-LALaasal
1k T T T T T T T T T T T
-50 0 50 100 150 200 250
Pression (kPa)
(a)
100k -
] — 4~ 500 pm
] — &— 750 ym
] — &~ 1000 ym
| A
1 !
=~ ] A
o] A
3
Q2 10k
w -
i 4
n .
0 J
Q@
m -
1k T T T T T T T T T
0 50 100 150 200
Pression (kPa)
(b)

Figure 16 : Variation de la résistance électrique des capteurs imprimeés sur PU en fonction de
la pression appliquée : (a) Surface (b) Distance Inter-électrodes

Les conclusions précédentes sur I’influence de la variation des parametres géométriques sur la
réponse des capteurs imprimés sur PET se retrouvent, également, mais de maniere moins
marquée pour les capteurs imprimés sur PU. Ceci peut étre expliqueé par le fait que lamembrane
piezorésistive sur PU est beaucoup plus flexible que celle sur PET, permettant ainsi d’obtenir
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des surfaces de contact plus importantes dans le cas du PU que dans le cas du PET a pression
identique.

Deux régimes sont présents comme susmentionnés pour les capteurs imprimés sur substrat PET.
Pour les faibles forces, il s’agit principalement de la minimisation de la résistance de contact
entre les électrodes métalliques et les particules conductrices présentes dans le polymere. Le
deuxieme régime implique une diminution des chemins de conduction par application d’une
contrainte mécanique entre les particules conductrices au sein de la matrice polymere [15].

Cependant, pour le PU, une perte en sensibilité est observée notamment pour les surfaces de
capteur de 1 cm? et 3,1 cm?. Ceci pourrait s’expliquer par les caractéristiques mécaniques du
substrat avec un module d’Young plus petit du PU que du PET.

L’¢étude de I’influence des paramétres géométriques sur la réponse des capteurs sensibles a la
pression sur substrat PU est regroupée dans la Figure 17:

A - A- 1cmz2(9)

1 - A- 31 cm2(19)/500 um
A - A- 477 cm?(22)

* - A- 6,1 cm? (25)
|
&

100k o

- A= 750 um
- A= 1000 pm

10Kk

Résistance (QQ)

1k T T T T T T T T T T T
-50 0 50 100 150 200 250
Pression (kPa)

Figure 17 : Récapitulatif des différentes réponses des capteurs imprimés sur PU en fonction
des variations de leurs paramétres géométriques
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En outre, nous avons également comparé la réponse des capteurs imprimés sur PU et PET.

- A- 1 cm? (PET)
- A= 1 cm? (PU)
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Figure 18 : Comparaison des réponses des capteurs de 1 cm2 et 3 cm?2 imprimés sur PET et
PU

Sur la Figure 18, les capteurs imprimés sur substrat PU d’une surface de 1 cm? sont moins
sensibles aux faibles forces pour une la méme surface mais imprimés sur PET. Cette différence
est moins marquée sur les capteurs d’une surface de 3,1 cmz2,

Le meilleur espacement entre chaque électrode est de 500 um (Figure 15). En effet, entre 0 kPa
et 25 kPa, la résistance permet de déterminer efficacement la pression exercée sur le capteur
avec un espacement de 500 um. Au-dela de 25 kPa, la distinction entre les différentes pressions
se dégradent ; la pente Résistance vs Pression est plus faible pour les différents espacements.

Cependant, il n’y a pas de saturation avec la distance entre chaque ¢lectrode de 500 pm sur la
gamme de 25 kPa a 80 kPa.

Ainsi, au regard de ces résultats, le capteur doit posséder les caractéristiques géométriques
suivantes :

e Une surface active comprise entre 1 cm? et 3 cm?
e Une distance entre chaque électrode de 500 um

Les propriétés géométriques du capteur choisi sont regroupées dans le Tableau 4.
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Tableau 4 : Caracteéristiques géométriques du capteur sélectionné

Surface de la | Distance entre les Largeur des Nombre
zone active électrodes électrodes d’¢électrodes
Capteur
sélectionné 3 cm? 500 pm 500 pm 19

Une fois la surface de 3 cm? sélectionnée, des tests de performance ont été réalisés afin de
déterminer la non-linéarité, la non-repétabilite, et I’hystérésis.
Non-linéarité

Le calcul a été effectué sur deux cycles de charge entre 0 N et 20 N. La méthode utilisée est
celle du « Best Fit Straight Line ». La réponse Conductance Expérimentale vs Pression est
ajustée linéairement. Les coefficients sont déterminés a 1’aide du logiciel OriginPro. Les
conductances théoriques sont calculées a 1’aide de ces coefficients.

Finalement, la non-linéarité pour chaque capteur est calculée comme suit :

abs(Condutanceg,y,—Condutancerpg
( 22T "")) -100 (2.5)
Gamme de pression

Non — linéarité (%) = Max(

Une moyenne est enfin effectuée sur toutes les valeurs de non-linéarité pour les différents
capteurs.

Non-répétabilité

Le calcul est effectué sur trois cycles de charge entre 0 N et 20 N. La réponse Conductance
Expérimentale vs Pression est ajustée linéairement et les coefficients sont déterminés avec le
logiciel Origin Pro. Ces derniers permettent de calculer les conductances théoriques pour
chaque pas de pression sur le premier cycle. Ensuite, ces valeurs théoriques du premier cycle
sont comparées avec les données expérimentales exprimées en conductance des deux autres
cycles de charge.

Finalement, la non-répétabilité du cycles x par rapport au premier cycle peut s’exprimer suivant
la relation suivante :

Non — répétabilité, ,, (%) =
(2.6)

abs(Condutanceg —Condutancernso/1
Max ( ( xp/x éo/ )) . 100

Gamme de pression
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Hystérésis

Le comportement hystérétique du polymere composite chargé en particule de carbone a été

caractérise au travers plusieurs cycles de charge et décharge pour le capteur avec une entretoise
de 150 pum sur substrat en PET.

Ces cycles de charge et de décharge sont composés (Figure 19) :

e Cycle de compression de 0 N a 20 N (1 N/min) : 10 minutes
e Maintien pendant 5 minutes de la force de 20 N

e Cycle de décharge de 20 N a 0 N (1 N/min) : 10 minutes

e Force de 0 N pendant 1 minute

80

60

40

Pression (kPa)

T T
0 2000 4000
Temps (Secondes)

Figure 19 : Cycles de charge et de décharge pour caractériser le comportement hystérétique
du polymere composite

L’hystérésis est calculée sur la conductance de la maniére suivante :
Hystérésis (%)
abs(C onductance ycie charge — Conductance e décharge) (2.7)
Gamme de pression
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Récapitulatif

Les caractéristiques du capteur de 3,1 cm2 imprimé sur PU et PET sont regroupeés dans le tableau
suivant :

Tableau 5 : Récapitulatif des performances du capteur de 3,1 cm?2 sur substrat PET et PU

Capteur 3,1 cm2 PET (10 kPa — 80 kPa)

Non-linéarité (%) Non-répétabilité (%o) Hystérésis (%)
4,98 (x1,1) 7,46 (£1,3) 10,58 (Cycle 1)
7,37 (Cycle 2)

5,16 (Cycle 3)

Capteur 3,1 cm? PU (10 kPa — 80 kPa)

Non-linéarité (%) Non-répétabilité (%o) Hystéreésis (%)
6,7 (£0,55) 18,3 (+7,68) 17,3 (Cycle 1)
15,1 (Cycle 2)

12,3 (Cycle 3)

Les performances des capteurs developpés, dans le cadre de la thése sont sensiblement
identiques a ceux disponibles dans le commerce (Tableau 1). En outre, I’hystérésis décroit pour
le substrat en PET pouvant indiquer un écrasement de I’adhésif de I’entretoise. 1l est intéressant,
également, de noter que les performances sont moins bonnes sur le substrat PU. Cela pourrait
étre provoqué par le module d’Young plus faible de ce dernier comparé a celui en PET.
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Le comportement du capteur flexible avec deux types d’entretoise a été investigué. La premiere
entretoise est celle utilisée dans les tests précédents : la MACtouch T 6020 T. La seconde est le
DuploCOLL® 364.2 de Lohmann. Son épaisseur est de 225 um (Film de PET de 125 pm).

Les deux capteurs caractérisés sont imprimés sur substrat PET. Une seule couche de matériau
piézorésistif a été déposée par serigraphie.

Ces tests ont été réalisés avec la machine de traction INSTRON (Figure 10). Ces deux capteurs
sont soumis a un cycle de compression de 0 a 20 N avec une vitesse de 1 N/min.

« 150 ym + 220 ym
20 20

Force (N)
=)
Force (N)

04 mwssnnsssaiaaaa 04 mwwssssinsaas

00 02 04 08 08 10 00 02 04 08 08 10

Compression (mm) Compression (mm)

(@) )]

Figure 20 : Courbe de compression vs force pour le capteur avec une entretoise de (a) 150
pum et (b) 220 pum

La Figure 20 représente les deux cycles de compression appliqués aux deux capteurs avec une
entretoise de 150um et 220um.

=45l = Entretoise 150 ym

4'5’““'“““““““";}W o — < Entrefoise 220 ym

100,0k °

Tension (Volts)
Résistance ()

10,0k 5

= Entretoise 150 pm

Entretoise 220 pm
T T T T T 1,0k T
0 20 40 60 80 0 20 40 60 80

Pression (kPa)

Pression (kPa)

(a) (b)

Figure 21 : (a) Variation de la tension du capteur de pression pour deux configurations avec
une entretoise de 150 um et 220 um. (b) Variation de résistance correspondante.
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La Figure 21 montre que, pour un substrat en PET, la réponse en tension est meilleure avec une
entretoise de 150 um notamment sur les pressions comprises entre 0 et 20 kPa. En outre, la
sensibilité est meilleure et le phénoméne de saturation en tension est moins marqué pour les
fortes pressions, supérieures a 40 kPa. Ceci peut s’expliquer par le fait que I’entretoise
d’épaisseur de 220 pum est plus rigide que celle d’une épaisseur de 150 um. Les entretoises
utilisées pour réaliser des interrupteurs a membrane sont constituées d’une feuille en PET sur
laquelle est déposée de part et d’autre une couche de colle acrylique. Dans le cas de celle dont
I’épaisseur est de 220 um, la feuille en PET fait 125 um tandis que pour celle d’une épaisseur
de 150 pum, la feuille ne fait que 50 pum.

La distance entre les électrodes et la couche de matériau piezoresistif est plus importante pour
le capteur avec une entretoise de 220 um. La membrane entre donc en contact avec les
électrodes a une pression plus élevée pour I’entretoise de 150 pum.

A la suite de cette étude, le choix s’est porté sur I’entretoise avec une épaisseur de 150 pm.

Le capteur de pression flexible a été, ensuite, soumis a 10 cycles de charge et de décharge.
Chacun de ces cycles présentent les caractéristiques suivantes (Figure 22) :

e Cycle de compression de O N a 20 N avec une pente de 5 N/minute
e Cycle de décharge de 0 N a 20 N avec une pente de 5 N/minute

80 -

Pression (kPa)
I o
o o
1 1

N
o
1

T T T T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000
Temps (Secondes)

Figure 22 : 10 cycles de charge de 0 a 20 N et de décharge de 20 N a 0 N appliqués sur le
capteur de pression
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Figure 23 : Variation de la tension aux bornes du capteur de pression pendant les 10 cycles
de charge et de décharge respectivementde ONa20 Netde20NaON

Sur la figure précédente (Figure 23), la réponse en tension du capteur reste homogene entre le
premier et le dernier cycle. En revanche, le capteur de pression caractérisé semble présenter une

caracteéristique de fluage. En effet, pour chaque cycle de charge, la tension pour une force de 80
kPa tend & augmenter.

Cette observation est confirmée par la figure suivante (Figure 24).
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Figure 24 : Mise en évidence du comportement de fluage avec trois pressions appliquées sur
le capteur de pression pendant 240 secondes

Sur la figure précédente, la résistance diminue fortement entre le premier échantillon et le
troisieme puis tend a se stabiliser. Ainsi, pour effectuer une lecture juste de la force et donc de
la pression, il faut attendre environ 150 secondes.

4. Conception et fabrication d’une matrice grande surface de capteurs
4.1. Conception et validation de 1’architecture

Afin de pouvoir mesurer, en temps réel, la pression sur une grande surface, il est nécessaire
de créer un réseau de capteurs sensibles a la pression. Pour cela, le concept le plus performant
de capteurs sensibles a la pression identifié a la partie précédente est démultiplié.

Cependant, I’entretoise doit étre positionnée de telle facon a permettre une déformation
optimale de la membrane piézorésistive pour conserver une sensibilité optimale

Une étude mécanique simple basée sur une simulation a éléments finis a été menée sur
COMSOL Multiphysics.
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Figure 25 : [l s agit de caractériser la réponse mécanique d’un réseau de deux capteurs si
[’entretoise est placée autour de chacun. L’actionneur est représenté en gris.

La Figure 25 montre la configuration utilisée pour cette simulation. L’entretoise a été
positionnée de maniére individuelle autour de chaque capteur. Les substrats sont deux feuilles
de PET d’une épaisseur de 75 pm. Deux hypothéses simplificatrices ont été utilisées. Tout
d’abord, I’entretoise est considérée comme une feuille de PET d’une épaisseur de 150 pum.
Ensuite, les contraintes mécaniques provenant du dépdt des encres serigraphiques (couche
mince) ne sont pas prises en compte. Les parameétres matériaux sont ceux disponibles dans les
bibliotheques de COMSOL Multiphysics. Un balayage en force est appliqué sur 1’actionneur
entre 1 et 10 N par pas de 1 N. La déformation des membranes des deux capteurs est calculée
lors de la simulation.

Le déplacement est seulement de 8 nm pour une force de 10 N. Les électrodes pourraient ne
pas étre en contact avec la polymere composite piezorésistif, empéchant ainsi la détection et la
mesure de la force. L’entretoise ne peut pas donc pas étre positionnée sur chaque capteur mais
plutdt en périphérie de la matrice.

Un premier prototype de matrice composée de 32 capteurs de pression a été réalisé suivant le
méme procédé de fabrication qu’évoqué dans la partie Procédé de fabrication (Figure 26).

17em
Encre Ag/AgCl

Diélectrique E T

[ |Entretoise (150 pm)

P "
{iZone active

32,9 cm

(@ (b)

Figure 26 : (a) Matrice composée de 32 capteurs de pression (b) Prototype réalisé sur
substrat PET
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Les électrodes en Ag/AgCl ont été déposées sur le substrat en PET Lumirror® 60.28 de Toray
d’une épaisseur de 75 um par sérigraphie. Le polymeére composite a également été¢ déposé sur
ce substrat par sérigraphie.

L’encre di¢lectrique UV-2560 de Conductive Compounds est utilisée afin de réaliser un pont
entre lignes et colonnes et ainsi éviter des potentiels court-circuit entre lignes et colonnes et
obtenir ainsi une configuration matricielle (Figure 31). Elle est recuite par UV avec une énergie
de 2 J pendant une minute. Trois couches ont été nécessaires et ont été déposées par sérigraphie.

4.2. Calibration et caractérisation de la matrice de capteur

Le but de cette matrice de capteurs de pression est de pouvoir déterminer en temps réel cette
derniere sur une grande surface avec une résolution suffisante. Pour cela, chacun des 32
capteurs a éeté calibré.

Une calibration linéaire simple a été réalisée pour rendre fonctionnelle cette matrice. Pour cela,
chaque sous capteur unitaire est soumis a un balayage en force entre 1 N et 50 N par pas de 1
N. La tension associée a chaque sous-capteur est mesurée. Le banc de caractérisation a été
modifié pour pouvoir accueillir la matrice (Figure 27).

«  Pression
2004 ——Fit

100+

Pression P (kPa)

LF P=126V2 602V,

ouT ouT

s R*=0,99

+705

T T T T T T

. — -
24 26 28 3,0 3,2 3,4 3,6 3,8
Tension V_,_(Volts)
ouT
(b)

Figure 27 : (a) Calibration de chaque sous capteur de la matrice (b) Fit quadratique de la
pression mesurée en fonction de la tension de sortie Vyyr

Pour déterminer la pression P = f(Vyyr), Un fit quadratique a été utilisé. Le coefficient de
détermination du fit est de 0,99 (Figure 27). L’idée est de faire correspondre ensuite chacun des
polyndmes avec son capteur et d’insérer dans le code embarqué ces derniers.

Afin de pouvoir mesurer en temps réel la distribution de pression, une carte électronique, son
code embarqué ainsi qu’une interface graphique ont été développes.
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4.3. Systeme électronique pour la lecture et le traitement des données de pression

La figure suivante (Figure 28) présente 1’électronique locale utilisée pour balayer 1’ensemble
des capteurs de la matrice.

Interrupteur SPDT ._\
Ve
3 LT 1
P 1

Temps de balayage de la matrice
de 32 capteurs ~ 20ms

UARTRx
Select |
uART
TUARTTx A

(b)

1 : Microcontroleur PIC16F1847 5 : Interrupteur SPDT ADG734
2 :FTDIFT232RL 6 et 7 : AOP pour colonnes LMV324

3 : Multiplexeur lecture colonnes
HEF4051B

4 : AOP OPA188 (Suiveur de
tension)

(2)

Figure 28 : (a) Carte électronique developpée pour balayer les capteurs de la matrice. (b)
Présentation simplifiée du schéma électronique.

Elle est basée sur un microcontroleur PIC16F1847 qui contrdle les différents
interrupteurs (SPDT, Multiplexeur 8 voies), stocke les données de I’ADC et les envoie via
"UART a I’ordinateur portable. Il est possible d’ajouter plus de capacités a ces capteurs en
tirant partie des avantages de ce microcontréleur. La Figure 28 (b) présente un schéma simplifié
des blocs principaux de la Figure 28 (a). Avec cette architecture, chaque capteur présent dans
la matrice est scanné et chacune des sorties de ces capteurs est lue.

Cette tension de sortie est donnée par 1’expression suivante (montage non inverseur Figure 28

(b)) :

Rg
capteur
ij

Vour =

+1 | Vies (2.2)

Avec Ricj."’te”r la résistance du capteur en position i ligne, j colonne dans la matrice, R; la
résistance du potentiométre servant a ajuster le gain du montage non inverseur.

La Figure 29 montre la réponse de la matrice de capteurs lorsque la surface de cette derniére
est soumise a une pression exercée avec les deux mains. Chacun des capteurs s’active bien
indépendamment les uns des autres sans diaphonie.
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Figure 29 : Matrice de capteurs avec son électronique embarquée et son interface graphique
pour la lecture des données soumise a une pression avec les deux mains

Un amplificateur opérationnel est nécessaire par colonne (Figure 28(b)). Leur but est de fixer
la tension Vg sur toutes les colonnes. Ainsi, le potentiel des lignes ne contribuant pas est aussi
fixée a la tension Vg, ¢, court-circuitant ainsi tous les chemins parasitiques. Cette technique dite
de grounding est particuliérement utilisée dans le développement de grande surface tactile [16],
[17]. Ces effets indésirables apparaissent lorsque plusieurs capteurs sont pressés autour du
point a mesurer, ce qui fait que le point cible se comporte comme s’il était excité. La méthode
de grounding consiste a mettre a la masse toutes les lignes inutilisées, tout en maintenant un
potentiel constant sur la ligne ou la tension est fournie. Ceci élimine les effets indésirables
comme les courants fantdmes qui sont mises a la mise par cette technique plutdt que d’atteindre
le point de mesure.

La Figure 30 présente le résultat de 1’application du potentiel Vg, ¢ sur les lignes non utilisées
grace aux différents amplificateurs opérationnels pour les colonnes et a I’interrupteur SPDT
connecté aux lignes de la matrice.
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Figure 30 : Supprimer les courants parasites (a) avant de connecter les lignes inutilisées a la
tension V¢, le courant i ;p;. est perturbe par i, qsice (0) €n connectant les lignes inutilisées
au potentiel V,..r grdce a l'interrupteur SPDT, le courant iyqrqsite Prend un chemin alternatif

Sans application de ce potentiel, lamesure du courant i ;. est perturbée par le courant i, 4, gsite
(Figure 30(a)) alors que si un potentiel est appliqué sur les lignes inutilisées, le courant i, 4 qsite
emprunte un autre chemin ne perturbant plus la lecture de la pression.

En plus de ce premier prototype de matrice, un autre type de substrat a été testé. Il s’agit du
polyuréthane. Ce matériau est plus conformable que le PET. L’ensemble de la matrice a été
réalisé dans ce matériau (Figure 31).

Figure 31 : Prototype fonctionnel réalisé sur substrat PU/ PET

Il faut 19,4 ms pour scanner I’ensemble des 32 capteurs de la matrice. L’actualisation de
I’affichage sur ’interface graphique se fait toutes les secondes.
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5. Conclusion

Un capteur flexible de pression piezorésistif peu couteux, relativement simple a fabriquer et a
mettre en ceuvre a été développé.

Ce capteur est constitué d’électrodes interdigitées et d’une membrane piezorésistive. Les
électrodes sont obtenues par sérigraphie d’une encre Ag/AgCl sur substrat flexible en PET. La
membrane est créée, tout d’abord, par dépbt sérigraphique d’un polymére composite sur le
méme type de substrat que les électrodes puis par alignement et laminage avec une entretoise
des ¢lectrodes et de la couche d’encre piezorésistive.

Un banc de caractérisation associée a une électronique et a une interface graphique a permis de
caractériser la réponse en pression des capteurs. 1l présente une sensibilité de 0,028 kPa™* entre
0 kPa et 35 kPa qui baisse a 0,00027 kPa entre 35 kPa et 80 kPa. Ces deux sensibilités sont
suffisantes pour notre application car il s’agit de détecter des seuils de pression pendant un
temps donné entrainant 1’apparition d’escarre.

unacceplable

Prassura, [kPa]
]

acceplabla

o 2 4 -] 8 1a 12 14 18 a8
Hours of continuous pressure

Figure 32 : Pressions acceptables vs temps d’application sur les tissus sous des proéminences
osseuses. [18]

La Figure 32 indique les régimes acceptable et inacceptable d’application de la pression en
fonction du temps sur des proéminences osseuses. On remarque qu’au-dela de 35 kPa, la
différence en temps est ténue. Quelle que soit la pression exercée, il faut rapidement déplacer
les parties du corps exposées. Ainsi, la perte en sensibilité au-dessus de 35 kPa n’est pas trop
problématique pour notre application de détection d’ulcéres de pression.

Le capteur posséde une surface active de 3 cm?, 19 électrodes interdigitées d’une largeur de 500
pum. Chacune de ces électrodes sont distantes de 500 pum.

Le polymere composite chargé en particules de carbone présente une légere hystérésis de
I’ordre de 10 % lors des tests de caractérisation. Classiquement, ce type de polymere présente
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également un comportement de fluage [19] se traduisant par un retard de stabilisation lors d’une
soumission a une contrainte constante de I’ordre de 100 s. Dernierement, des algorithmes basés
sur le partitionnement en K-moyennes et la reconnaissance de motifs basée sur la logique floue
ont été mis en place pour compenser les effets de ce fluage [19].

Le capteur a particulierement bien réagi aux différents tests de cyclage mécanique avec une
stabilisation de sa réponse électrique au cours des différents cycles de contrainte mécanique.

Une premiére preuve de concept de matrice flexible de 32 capteurs couvrant une surface de 559
cm? a été développée. Cet ensemble de capteurs est associé a une électronique embarquée et a
une interface graphique qui fournit une lecture et un affichage en temps réel, avec un
rafraichissement toutes les secondes, de la pression.

Une approche textile a, également, été envisagée comme matériau piezorésistif. Le textile
CARBOTEX de Sefar est composé de fibres faites a partir de polyamide recouvertes de
carbone.

Sefar Carbotex 03-82CF

Intermediate sensor layer

Figure 33 : Le textile de SEFAR recouvert de carbone. Le nombre 82 de la référence
correspond a l’ouverture de la maille ici 82 um [20]

Differents tissus avec plusieurs ouvertures de maille ont été testés sur un capteur unitaire avec
une entretoise de 220 um. lls ont été soumis a un balayage en force entre 4 kPa et 80 kPa par
pas de 4 kPa.
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Figure 34 : Caractérisation des différents types de Carbotex selon I’ouverture de la maille

La figure précédente (Figure 34) met en évidence une variation de résistance aux bornes du
capteur de pression avec le textile Carbotex. Cependant, cette variation est soit trop faible
notamment pour les textiles 03-82-CF et 03-205-CF, soit restreinte a un intervalle de pression
trop petit.
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1. La bioimpédance dans la physiologie cutanée
1.1. Introduction

La spectroscopie d’impédance est une méthode relativement récente et puissante
permettant de caractériser les propriétés électriques des matériaux et leurs interfaces avec
différentes électrodes. Cette technique peut aussi servir pour étudier les propriétés diélectriques
et semi-conducteurs de divers matériaux solides, liquides : ionique, électronique, mixe entre
ces deux derniers [1]. Généralement, le matériau est stimulé électriquement avec un courant ou
une différence de potentiel, au travers d’¢électrodes. Ces stimuli provoquent une réponse
¢électrique dans le matériau qui est ensuite analysée. Il existe plusieurs types de stimuli
¢lectriques utilisés dans la spectroscopie d’impédance. Tout d’abord, des mesures peuvent étre
réalisées, en régime transitoire, en appliquant un échelon de tension V (t) tel que V(t) = 0 pour
t <0etV(t) =V, pourt > 0.Le courant résultant i(t) est, ensuite, mesuré. L’ impédance est,
enfin, déduite du rapport V,/i(t) [2]. Ce rapport ne correspond pas réellement a I’impédance
telle que 1’on la définit dans la spectroscopie d’impédance. En effet, cette quantité ne posséde
pas de dépendance fréquentielle. Aussi, une transformée de Fourier ou de Laplace est souvent
appliquée a cette grandeur pour obtenir une correspondance dans le domaine fréquentiel.

Ensuite, une tension continue v(t) composée d’un bruit blanc aléatoire est appliquée au
matériau a caractériser [3]. Le courant résultant est ensuite mesuré. Comme avec la technique
précédente, une transformée de Fourier doit étre utilisée pour passer dans le domaine fréquentiel
et en déduire I’impédance. L’inconvénient de cette technique de mesure est la nécessité de
générer un bruit blanc et d’effectuer une analyse de Fourier.

Enfin, la derniére méthode est celle qui est le plus couramment adoptée. Une tension ou un
courant sinusoidal a une fréquence donnée est appliqué au matériau. Le courant ou la différence
de potentiel généré au sein de ce matériau, dépendant de la fréquence, est mesuré. A cette
fréquence, le module et le déphasage ou les parties réelles et imaginaires du courant ou de la
tension résultant peuvent étre évalués en utilisant soit des circuits analogiques ou de 1’analyse
de Fourier (FFT). Il existe de nombreux équipements disponibles dans le commerce. Ils sont
capables de déterminer, automatiquement, 1’impédance dans une trés large gamme de
fréquences généralement entre quelques mHz et quelques dizaines de MHz. Ils présentent,
aussi, l’avantage d’étre pilotable par un ordinateur et sont faciles d’accés pour
I’expérimentateur.

D’autres stimuli ont été utilisés, ces derniéres années, en spectroscopie d’impédance comme
des signaux carrés, des fonctions Gaussiennes et leurs dérivées ou encore des chirps, signaux
pseudopériodiques modulés en fréquence autour d’une fréquence porteuse et également en
amplitude par une enveloppe [4]. Le signal chirp, reposant sur un balayage en fréquence avec
des signaux courts, permet la caractérisation de tissus sur une large bande de fréquence et sur
un temps trés court [5]. Différentes méthodes d’excitation basées sur 1’utilisation de signaux
binaires ont été investiguées [6].Ces formes d’onde binaire discrétes peuvent étre générées
simplement et possedent une énergie d’excitation supérieure a des signaux comparables basés
sur des ondes sinusoidales [7]. Enfin, avec cette technique, le rapport signal sur bruit s’accroit.
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Un signal sinusoidal v(t) = V,.sin (wt) de fréquence v = % est appliqué a I’élément a

caractériser. Le courant induit par ce signal, en régime permanent, i(t) = I,.sin (wt + 6) est
mesuré. La grandeur 6 correspond au déphasage entre cette tension et ce courant. Elle est égale
a 0 pour un comportement purement résistif.

Vo

Vpc(pc)

Figure 1 : Déphasage 0 du courant i(t) = I,.sin (wt + 0) lors de la caractérisation par
spectroscopie d’impédance avec une onde sinusoidale v(t) = V,.sin (wt)

La relation existant entre les propriétés du systéme électrique et la réponse a une excitation avec
un courant ou une tension sinusoidale est, dans le domaine temporel, trés complexe. Dans ce
domaine, il est nécessaire de résoudre un systéme d’équations différentielles rapidement

inextricable. En effet, les réponses des composantes inductives et capacitives de 1’impédance

: ‘ , . :
s’expriment, respectivement, par v(t) = L_d;_(:) eti(t) = C. Z(tt)'

Le passage dans le domaine fréquentiel permet d’alléger le probléme d’un point de vue
mathématiques. En notation complexe, les deux derniéres relations deviennent, respectivement,
V(jw) = L.jwl (jw) et I(jw) = C.jowV(jw) avec j =+—1. Il existe, également, dans ce
domaine, une loi d’Ohm définie par le rapport :

V(jw)

209) = TG0

G.1)

TP ’ ’ . 1
La grandeur Z correspond a I’impédance électrique. Pour un condensateur, elle vaut o et pour

une inductance, jLw. Ce concept d’impédance fut introduit, pour la premicre fois, dans les
années 1880 par Olivier Heaviside [8]. Arthur Kennelly fut le premier a représenter I’impédance
grace a des nombres complexes en 1893 [9]. L’impédance est un concept plus généraliste que
la résistance car elle prend en compte les éléments inductifs et capacitifs introduisant un
déphasage entre courant et tension. L’équation (3.1) indique que I’impédance varie avec la
fréquence.

L’impédance peut s’exprimer, dans le plan complexe, sous la forme suivante :

Z(jw) = R + jX (3.2)
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L’impédance Z(jw) peut se représenter en coordonnées cartésiennes ou polaires de la facon
suivante :

Imaginaire

[ 20w)

A
\o

Figure 2 : Représentation en coordonnées polaires et cartésiennes de |'impédance complexe

Z(jw)

> Réel

R

La grandeur R désigne la résistance (£2) (en phase) et X la réactance (£2) (en déphasage).
En coordonnées polaires, I’impédance est égale a :

Z(jw) = |Z|e? (3.3)

Le nombre |Z| =+/R?+ X* correspond au module de I’impédance complexe et 6 =
atan2(X, R) a ’argument ou phase de I’impédance.

L’impédance, comme nous I’avons vu, est, par définition, une quantité complexe. Lorsque sa
partie imaginaire est nulle, Z(jw) est égale a R, ce qui correspond & un comportement purement
résistif. Dans ce cas, 'impédance est indépendante de la fréquence. En revanche, lorsque la
partie réelle de I’'impédance varie avec la fréquence, les relations de Kronig-Kramers, reliant
partie réelle et imaginaire, impliquent que la partie imaginaire (ou I’argument) de I’impédance
doit étre non nulle et doit varier avec la fréquence. Il faut, donc, pour que Z (jw) soit purement
réel, que R soit indépendant de la fréquence et donc une résistance linéaire.

Il existe d’autres quantités liées a 'impédance. L’admittance Y correspond a la réciproque de
I’impédance. Elle s’exprime en siemens (S) et est définie comme suit :

1 1 _
V=260 = G @ ® -0 (34)

L’admittance, comme I’impédance, peut s’exprimer dans le plan complexe :

Y =G +jB 3.5)
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Dans I’expression (3.5), G correspond a la conductance et est ¢gale a :

R Re(Z(jw
RZ+ X |Z]
La partie imaginaire B désigne la susceptance et vaut :
X Im(Z(jw
R? + X? |Z]

Le module et la phase de I’admittance sont donnés par :

1
Y| =VG?+B? = ——— (3.8)
VR? + X?

Y = atan2(B, G) 3.9

1.2. Les modeles ¢électriques de conduction et leur limite

L’application d’un champ électrique a un matériau engendre soit une perte d’énergie,
qui se traduit par un dégagement de chaleur, provoquée par le mouvement de friction des
porteurs de charge, soit un stockage a cause de la polarisation de ce matériau. Il peut, ainsi,
exister une dualité¢ dans les propriétés électriques des matériaux, et plus particulierement des
tissus. Ces derniers peuvent se comporter comme un conducteur ou un diélectrique. Un
conducteur électrolytique est caractérisé par son immittance, un diélectrique par sa permittivité
ou sa capacité.

Un matériau diélectrique peut étre défini comme un matériau ne possédant pas de charges libres
susceptibles de se déplacer sous I’application d’un champ électrique. Cette définition s’oppose
a celle d’un matériau conducteur présentant des porteurs de charge, ions ou électrons, capables
de se mouvoir librement. Etymologiquement, un diélectrique est un matériau que le champ
¢lectrique pénetre, du Grec dia signifiant a travers.

Les tissus vivants sont des matériaux biologiques humides se comportant comme des
conducteurs électrolytiques et possédant une conductivité DC. L’étude par impédance des tissus
vivants est donc compliquée. Il faut tenir compte entre autres de I’hydratation, de I’interface
entre I’¢lectrolyte et la peau et de la polarisation de 1’¢lectrode.

Il existe trois théories principales sur les diélectriques appliquées aux biomatériaux. La
premiére et 'une des plus anciennes, date du dix-huitiéme siécle et se base sur les travaux de
Coulomb permettant la formulation de la loi de Coulomb. Cette dernicre se base sur la relation
existante entre deux particules statiques chargées et les forces mécaniques s’exercant entre
elles. Au dix-neuvieme sic¢cle, Maxwell a réussi a synthétiser harmonieusement les différentes
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lois Expérimentales découvertes par ses prédécesseurs: lois du magnétisme, de
I’¢lectrostatique ou encore de 1I’induction. La théorie de Debye a été développée au vingtiéme
siecle et considere les molécules comme des matériaux polaires avec une relaxation de type
exponentielle. Cependant, les expériences ont montré que la plupart des diélectriques ne
possédent pas ce type de relaxation mais plutdt une relaxation de type puissance (w%). Enfin,
les modeles de type Cole sont apparus en introduisant les éléments a phase constante (Constant
Phase Element).

Comme nous I’avons vu précédemment, un diélectrique ou un isolant est un milieu ne contenant
pas de charges susceptibles de se déplacer par opposition au milieu conducteur possédant des
porteurs de charge (ions ou électrons) libres de migrer. Cependant, méme pour les milieux
diélectriques, les charges électriques négatives et positives liées dans les atomes ou les
molécules peuvent se déplacer localement, dans un volume confiné, sous I’application d’un
champ électrique. Ces déplacements localisés peuvent conduire a la création de dipoles
¢lectriques. Le matériau dié¢lectrique se retrouve alors polarisé. Ce phénomene de polarisation
peut étre définie de la maniére suivante :

La polarisation, dans le volume d’un biomatériau, est la perturbation de la distribution de
charges dans ce volume induite par le champ électrique.

La susceptibilité électrique y décrit la capacité d’un matériau diélectrique a se polariser sous
I’action d’un champ électrique. Cette grandeur physique détermine, a son tour, la permittivité
électrique du matériau. Cette susceptibilité est une constante de proportionnalité, qui peut aussi

étre un tenseur, reliant champ électrique E a la densité de polarisation diélectrique induite P
([C.m™2)) telle que :

P = e, xE (3.10)

L’expression précédente est valable dans un milieu diélectrique homogene, linéaire et isotrope.

Dans D’expression précédente, la quantit¢ &, désigne la permittivit¢ du vide (g, =
8,854187817 x 10712 F.m™1). Une susceptibilité¢ nulle engendre une polarisation nulle. La
susceptibilité¢ du vide est nulle. Cependant, la polarisation ne pouvant étre mesurée, la notion
de déplacement électrique ou flux électrique D est plutot privilégiée pour quantifier la
perturbation du champ électrique. Ce déplacement est le produit de la quantité¢ de charges
déplacées par la distance parcourue ([C.m]). Le flux électrique de déplacement Da pour
expression :

D=¢E+P (3.11)

Dans I’expression (3.11), le terme SOE correspond a I’induction électrique du vide. En outre,
comme nous le verrons ensuite, I’équation (3.11) met en exergue la relation entre permittivité
et polarisation.
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En combinant les équation (3.10) et (3.11), une nouvelle expression peut étre obtenue :

D =¢y(1+ y)E = ¢E (3.12)

Dans I’équation (3.12), la grandeur &,(1 + y) est la permittivité. La permittivité relative &, est
¢gale a 1 + y. Cette permittivité relative est définie comme suit :

& =— (3.13)
0

La permittivité permet de quantifier la densité volumique du moment dipolaire créée par un
champ électrique.

Lorsque la permittivité relative est égale a 1, aucune polarisation n’est possible. Plus cette
valeur s’approche de 0, plus le matériau posseéde une possibilité de polarisation accrue.

11 existe quatre types de polarisation. Ces mécanismes ne possédent pas tous la méme cinétique.
Certains permettent une polarisation immédiate. D’autres nécessitent un temps d’établissement.
Ces différentes vitesses permettent d’introduire la notion de temps de relaxation.

Polarisation électronique

Cette polarisation résulte de trés petits déplacements en translation du noyau électronique par
rapport au noyau que ce soient dans les atomes ou dans les molécules. Le déplacement des
¢lectrodes est de I'ordre de la picoseconde. La dispersion se situe, donc, dans la région du
gigahertz. Les dipdles ¢électriques induits lors de la polarisation sont orientés dans la direction
du champ électrique et ne subissent aucune rotation.

Polarisation d’orientation

Les molécules peuvent former des dipOles permanents influencés par le champ électrique
extérieur appliqué. La polarisation d’orientation se produit lorsqu’il y a un moment dipolaire
permanent dans le matériau. Elle est en lien avec 1’orientation de ce dipdle. Ce type de
polarisation se produit dans les gaz et les liquides. C’est par exemple le cas des molécules d’eau
qui sont asymétriques et donc polaires. En revanche, dans les solides, la rotation des dip6les est
en général bloquée. Ce processus d’orientation est plutdt rapide. Les fréquences de relaxation
n’apparaissent qu’a partir de quelques GHz.

Polarisation ionique

Il s’agit du déplacement d’espece ionique de signes opposés en présence d’ un champ électrique.
Par rapport a la polarisation électronique qui correspond au déplacement du nuage d’¢lectrons
par rapport au noyau, la polarisation ionique est le déplacement des ions les uns par rapport aux
autres.

Polarisation d’interface

Elle est provoquée par I’accumulation de charges mobiles aux interfaces séparant deux milieux.
11 faut qu’au moins un des milieux possedent des charges libres de migrer localement.
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Un matériau, en plus de son comportement di¢lectrique, peut également avoir une composante
conductrice. En effet, ce matériau peut posséder des charges libres qui sont susceptibles de se
déplacer sous I’application d’un champ électrique.

La loi d’Ohm traduit la capacité d’un matériau a conduire le courant sous 1’application d’un
champ électrique. Elle s’exprime sous la forme suivante :

J=0E (3.14)

La quantité o correspond a la conductivité électrique du milieu. Elle s’exprime en S/m. Le
vecteur J est la densité de courant, quantité de charges traversant une section du matériau par

unité de surface et de temps et exprimée en A/m?. Le vecteur E estle champ électrique appliqué
au matériau. L’effet Joule provoqué par la circulation du courant dans le matériau s’exprime
comme suit :

P=].E =d|E|? (3.15)

En régime sinusoidal, la relation (3.15) devient :

P= %a||E||2 (3.16)

Au sein des matériaux, les charges électriques qui contribuent a la conductivité électrique,
peuvent étre de différents types. En effet, dans les métaux, les électrons non liés a des atomes
sont les charges ¢lectriques libres de se déplacer sans entrainer un réel mouvement de la matiére.
Pour les solutions ioniques, en revanche, les ions, porteurs de charge, sont libres de se déplacer
sous I’application d’un champ électrique. Le principal mécanisme de [’iontophorese,
I’¢lectromigration, repose sur ce principe. Les porteurs de charges ne sont pas, dans ce cas, des
¢lectrons mais des espéces ionisées ou des atomes. Il y a donc un réel transport de matiere a
contrario des métaux.

La migration des charges qui méne a la polarisation n’est pas instantanée. Il existe une certaine
inertie au sein du matériau. Ce phénomene a deux conséquences. Tout d’abord, un dégagement
de chaleur apparait au sein du matériau causé¢ par la dissipation inhérente de I’énergie
¢électromagnétique. On parle alors de diélectrique a pertes. Ensuite, au sein du matériau, les
dipdles s’orientent avec un certain retard par rapport au champ électrique pouvant provoquer

un déphasage entre la densité de flux électrique Det le champ électrique E si ce dernier est
sinusoidal.

En régime alternatif, il est nécessaire d’avoir recours au formalisme complexe. Ainsi le flux
¢électrique de déplacement défini par la relation (3.12) devient :

D(w) = e(w)E (w) (3.17)
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Dans I’expression précédente, la permittivité du diélectrique est un nombre complexe tel que :

e(w) = g (&' (@) — je" (w)) (3.18)

Cette permittivité complexe est utilisée quand le matériau est considéré comme un diélectrique
avec des pertes.

La partie imaginaire de la permittivité complexe & (w) (facteur de pertes) est attribuée aux
phénoménes de relaxation des charges électriques liées et des dipoles. Ces phénomenes
provoquent une perte d’énergie au sein du matériau impossible a distinguer de la perte due a la
conductivité des porteurs libres quantifiée par la conductivité o.

La partie réelle €'(w) représente la permittivité sans perte qui peut varier avec la fréquence.

L’angle de perte § ou facteur de dissipation est défini par :

£
tand = —= (3.19)

Il s’agit de I’énergie perdue par cycles divisée par I’énergie stockée par cycles.
Comme évoqué précédemment, il ne peut pas y avoir de migration de charges électriques au

sein d’un matériau diélectrique. Cependant, I’application d’un champ électrique peut provoquer

un déplacement local de ces charges. Ce déplacement est matérialisé par le champ D.

En électromagnétisme, la densité de courant de déplacement fD est donnée par la dérivée
temporelle du champ de déplacement D défini par la relation (3.11). On obtient alors :
. aD QE 0P
= e — 4 (3.20)
b= =% T

. oE \ iy . .
Le premier terme & - correspond a la densité de courant de déplacement dans le vide. Le

-

P - o o .
second -, fenvoie a la densité de courant de polarisation. Il s’agit de la moyenne des courants

microscopiques produits par de faibles déplacements de charges.

En se plagant en régime harmonique, la densité de courant de déplacement devient :

Jo(@) = joD () = joe(w)E (w) (3.21)

Cette densité de courant de déplacement a les mémes unités que la densité de courant et est une
source de champ magnétique comme le courant. Cependant, il ne s’agit pas ici d’un courant
provoqué par un mouvement de charges mobiles mais d’un champ électrique variable dans le
temps.
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Il est intéressant de noter que la relation (3.21) est analogue a loi d’Ohm pour les milieux
conducteurs. En effet, cette relation met en exergue la dépendance entre le champ électrique
qui est appliqué au milieu et la densité de courant qui en résulte.

En reprenant cette identification avec la loi d’Ohm complexe, il est possible de définir la notion
de conductivité complexe g(w) associée au milieu diélectrique définie par :

o(w) = jwe(w) (3.22)

L’équation (3.22) devient en utilisant la relation (3.18) :

g(w) = eo(we”(a)) +jwe’(w)) (3.23)

La conductivité sera composée d’un terme réel et imaginaire si le diélectrique possede des
pertes. En revanche, s’il ne subsiste pas de pertes dans le matériau diélectrique alors la
conductivité sera purement imaginaire (¢''(w) = 0). Le courant de déplacement est alors

déphasé de — g par rapport au champ électrique.

Un matériau conducteur parcouru par un courant électrique dégage de la chaleur par effet Joule.
Une analogie peut étre faite avec les pertes dans un diélectrique lorsque ce dernier est soumis
avec un champ électrique variable d’amplitude E. La puissance dissipée est telle que :

1 1
P= E(‘)SOSH- E? = Eweos’EZ tan§ (3.29)

Le facteur de pertes €''(w) est ainsi proportionnel a la quantité d’énergie perdu par période.

Comme nous I’avons évoqué précédemment, il existe de nombreux matériaux possédant un
comportement a la fois conducteur et isolant. Par exemple, les tissus présentent cette dualité
dans leurs propriétés électriques. Ils conduisent 1’¢lectricité, leurs impédances varient avec la
fréquence. Le mécanisme de conduction au sein des tissus biologiques est le mouvement d’ions.
Il est reconnu que les propriétés électriques des tissus sont déterminées par les cellules au travers
leurs structures et leurs membranes. Il en est de méme pour les solutions ioniques comme ’eau
salée qui posseéde une conductivité ionique a cause des ions présents mais aussi une polarisation
électrique car les molécules d’eau sont polaires et peuvent s’orienter sous I’action d’un champ
¢lectrique.

La densité de courant, dans ce type de matériau, est la somme des densités de courant de
conduction et de déplacement :

J=Jct/p (3.25)
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En remplagant dans 1’équation (3.25), les densités de courant de conduction et de déplacement
par leurs expressions respectives, on obtient :

J = 0E + jue(W)E = (0 + jwe(w))E (3.26)

Dans I’expression précédente, en remplagant la permittivité e(w) par son équation (3.23), la
densité de courant devient :

Zz [(0 + wepe” (w)) + jweoe' (W)]E (3.27)

Dans la relation précédente, par analogie avec la loi d’Ohm, il est possible de définir la
conductivité complexe g telle que :

o(w) = (0 + wepe" (W) + jwepe' (w) (3.28)

En ne considérant uniquement que les pertes dié¢lectriques et en négligeant la conduction, on
retrouve la relation donnant 1’angle de perte § définie en (3.19).

La partie réelle 0 + wegpe’ (w) représente les pertes diélectriques avec €' et les pertes ohmiques
avec a.

Ainsi la puissance dissipée dans un matériau possédant des propriétés diélectriques et
conductrices s’exprime :

P= %a(w). E? (3.29)

La puissance dissipée est donc la somme des pertes par effet Joule et par pertes diélectriques,
respectivement indépendant et dépendant de la fréquence.

On ne peut, pour un matériau présentant des propriétés conductrices et diélectriques, donc pas
négliger les pertes par conduction. Ainsi I’angle de pertes s’exprime alors :

o
g (w) +—
tand = ————— Rl (3.30)
£(w)

Les différents types de polarisation décrits précédemment ont été considérés comme une
propriété statique du matériau ne dépendant pas du temps mais uniquement du champ électrique
extérieur appliqué.

Lorsqu’un champ électrique de direction et d’intensité variable dans le temps est appliqué a un
matériau, la polarisation ainsi que le déplacement des charges sont considérés comme
synchrone avec ce champ. Cependant, cette polarisation et ce déplacement n’ont pas lieu
instantanément. Ce phénoméne s’amplifie avec la fréquence. Plus cette dernicre est élevée,
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moins la permittivité et la polarisation seront élevées. Debye a utilisé ce concept physique en
référence au temps nécessaire aux molécules dipolaires pour s’orienter.

Cette dépendance temporelle peut étre caractérisée par I’introduction du concept de relaxation.
On peut définir ce concept comme suit :

La relaxation est l’ensemble des phénomeénes qui se produisent spontanément lorsque
[’équilibre d’un systeme physique a été rompu et grdce auxquels le systeme revient
progressivement a l’état d’équilibre.

Ainsi, dans un matériau soumis a un champ électrique, la relaxation du systéme de charges se
traduit par le retour a leur état d’équilibre aprés une excitation électrique ou une polarisation
pour un matériau diélectrique. Ce nouvel état d’équilibre est atteint, pour un matériau
di¢lectrique, quand tous les dipdles sont orientés dans la direction du champ. La grandeur
physique caractéristique de ce retour a 1’équilibre est le temps de relaxation 7. Ce temps de
relaxation est associé¢ a une fréquence caractéristique fr définie par :

1

fa=5— (331)

Les phénomenes de relaxation dans les diélectriques sont provoqués principalement par
I’oscillation des dipoles pour des fréquences comprises entre 10 MHz et 10 GHz traduisant la
polarisation d’orientation pu dipolaire. La permittivité¢ &'(w) chute autour de la fréquence
caractéristique fr mettant en exergue la perte de processus de polarisation lorsque la fréquence
augmente. Il s’agit de la relaxation dipolaire de Pellat-Debye. Aux basses et trés basses
fréquences, des relaxations d’interfaces de type Maxwell-Wagner apparaissent. Il s’agit de
relaxation de charges d’espace.

Les déplacements de charge engendrent des phénomeénes de résonance. Une contre réaction
provenant des forces de rappel proportionnelles a I’amplitude du déplacement freine ce
déplacement. Dans les matériaux isolants, ces phénomenes de résonance sont provoqués par
des ions ou des électrons soumis & un champ électrique de fréquence compris entre 101? Hz et
101* Hz. Cette résonance est associée aux polarisations électroniques ou atomiques. Elle est
caractérisée par une chute brutale et un changement de signe de la partie réelle ¢'(w) de la
permittivité autour de la fréquence de résonance fg. En revanche, la partie imaginaire €' (w)
présente un maximum (Figure 3).
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Figure 3 : Effets de la résonance et de la relaxation sur la permittivité [10]

Il est intéressant de noter qu’une variation de permittivité réelle provoque un pic sur les pertes
di¢lectriques. En outre, les polarisations atomiques et électroniques sont des phénomeénes de
résonance alors que les polarisations dipolaires et de charge d’espace sont des phénomeénes de
relaxation.

La théorie d’impédance appliquée au tissu biologique n’inclut généralement pas les
phénoménes de résonance. En effet, ces phénoménes ne se trouvent pas dans des échantillons
de macro tissus dans des gammes de caractérisation allant du millihertz au gigahertz (Figure 3).

Plusieurs phénomeénes de relaxation se produisent dans les milieux biologiques. Il s’agit, entre
autres, des relaxations d’interface de type Maxwell-Wagner pours des basses et trés basses
fréquences, des relaxations dipolaires liées a I’orientation des molécules d’eau pour des
fréquences comprises entre 107 Hz et 101° Hz ou bien des relaxations de contre ions. La
composante réelle de la permittivité &'(w) diminue progressivement lorsque la fréquence
augmente sans pour autant s’annuler (Figure 3).

Le phénoméne de dispersion est le concept physique correspondant a la relaxation dans le
domaine fréquentiel. La permittivité diélectrique devient dépendante de la fréquence du champ
¢lectrique appliqué. Les dispersions simples sont caractérisées par une permittivité diélectrique
avec deux niveaux de valeur différente indépendants en fréquence et une zone de transition
autour de la fréquence caractéristique de relaxation. Ces différents niveaux peuvent étre plus
ou moins prononcés dans les biomatériaux.

Modele de relaxation de Debye (I1R-2C)

La relaxation de Debye est la réponse de relaxation diélectrique d’une population idéale de
dipoles n’interagissant pas a un champ électrique alternatif externe.

Nous considérerons, dans la suite du paragraphe, que seules les charges électriques liées d’un
matériau diélectrique sont placées entre les deux électrodes d’un condensateur. Un échelon de
tension est appliqué au condensateur a t = 0. En outre, ce matériau ne présentera qu’un seul
processus de relaxation avec une seule constante de temps caractéristique. La polarisation de
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ce matériau augmente suivant une fonction exponentielle dépendante du temps. Cette réponse
temporelle est donnée par I’expression suivante :

D(t) = Dy + (Dy — Do) (1 - e_%) (3.32)

Le terme D, correspond a la densité surfacique de charge a t = 0*. Les phénoménes de
polarisation mis en jeu sont ceux des fréquences élevées (polarisation €lectronique).

La quantité D, est la densité de charge lorsque 1’état d’équilibre est, de nouveau, établi. Le
courant de charge est alors nul.

En outre, les quantités D, et D, sont respectivement la polarisation statique et instantanée. La
grandeur 7 est la constante de temps de relaxation.

La polarisation du matériau diélectrique du condensateur, en réponse a un échelon de champ
électrique, est de la forme suivante :

Dy

Polarisation

Constante de temps (1)

Figure 4 : Profil temporel de la polarisation du matériau diélectrique en réponse a un
échelon de champ électrique

La réponse fréquentielle du milieu est donnée par transformée de Laplace suivant I’équation
suivante :

! —

& — €

g(a)) = &x t m (3.33)
Avec C = &%, la relation (3.33) devient :

C(w) = Cy, + ac 3.34

Llo)= Lo+ 70D (3.34)
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Le circuit équivalent de Debye est le suivant :

R C,

| |
|
Cy

Figure 5 : Modeéle électrique équivalent de Debye

Dans le mod¢le électrique de la Figure 5, I’admittance complexe est égale a :

RC:w JjwC,

1+ R 1

Y(w) = PR e B
Y(w) LT+ R2C20?

(3.35)

En outre, en reprenant le formalisme du schéma électrique de la Figure 5, il est possible de
déduire de la relation (3.33) :

T= RCZ
Cy = &o(e5 — €20) (3.36)
Cl = 808&3

L’expression (3.35) peut étre transformée dans le domaine des permittivité complexe en

combinant les relations (3.36) et e(w) = %w) ;
0

wT(es — €5)
= Sy A 3.37
£(w) W3T téwm ] 1+ w?t? (3-37)

Les parties réelle et imaginaire de la relation précédente correspondent aux relations de
dispersion de Debye. Ces derniéres sont restées un modele de base depuis son développement
en 1929 par Debye. La Figure 6 représente la partie imaginaire en fonction de la partie réelle
de la permittivité complexe (relation (3.37)).
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Figure 6 : Diagramme de Nyquist représentant la dépendance en fréquence de la permittivité
complexe modélisé par le circuit de la Figure 5

Il est aussi possible de représenter les parties réelle et imaginaire de la permittivité complexe
en fonction permittivité complexe en fonction de la fréquence dans un digramme de Bode et de
Nyquist.
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Figure 7 : Partie réelle €' et partie imaginaire €' de la permittivité complexe de la relation
(3.37) en fonction de la pulsation normalisée (figure de gauche). Diagramme de Nyquist de la
partie imaginaire en fonction de la partie réelle de la permittivité diélectrique complexe
(figure de droite)

Les deux graphes de la Figure 7 permettent d’identifier des éléments physiques caractéristiques
de la dispersion :

= La fréquence caractéristique f; ; A cette fréquence, le facteur de pertes diélectriques
(partie imaginaire) est maximal et correspond au sommet du demi-cercle.

* Le rayon du demi-cercle de Nyquist représente le facteur de perte maximal Ag”’.

= La permittivité statique &¢ et instantanée €5, sont les deux intersections du demi-cercle
avec I’axe des abscisses.

» La chute de permittivité Ae' provoquée par la dispersion est traduite par le diamétre du
demi-cercle.
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Le maximum de la perte diélectrique €" correspondant a la partie réelle de I’admittance, est
particulierement utilisé dans la caractérisation de processus de relaxation notamment dans les
liquides. Cependant, ce modele trés utilisé ne tient pas compte des phénoménes de conduction.
Or nous savons que de tels phénomeénes peuvent exister dans des matériaux diélectriques,
comme le flux d’ions dans un champ électrique statique.

Reprenons I’expression (3.33) en tenant compte de la conductivité.

(@) = el + 52 O (3.38)
g(w) = g4 , - .
- 1+ jwr) J WE,
En termes de partie réelle et imaginaire on obtient :
. £ — €
& T e T (wr)?
P (3.39)
. o (& —eh)wt
€
wey 1+ (wr)?
Ainsi, la conductivité globale o est égale a :
wt(eé — &l
0; = w&ye'" = 0+ wey (5—) (3.40)

1+ w?7?

La conductivité globale, d’apres la relation (3.40), est donc la somme de la conductivité statique
et des pertes par polarisation. Seule la conductivité globale du matériau peut étre mesurée en
pratique. Pour déterminer la conductivité statique, il faut réaliser une analyse de données ou
avec des mesures pour une fréquence telle que wt < 1 rendant ainsi la contribution de la
permittivité a la conductivité globale négligeable.

De plus, la variation de la permittivité et de la conductivité sont interdépendantes : a une chute
de permittivité correspond une augmentation de la conductivité.

En outre, le circuit équivalent de la Figure 5 sert a analyser les données d’impédance. Les
expériences de pertes dié¢lectriques utilisent la température comme variable indépendante et les
mesures sont réalisées a plusieurs fréquences fixes contrairement aux spectres d’impédance.

Les tissus biologiques présentent rarement un modele de relaxation ne possédant qu’une seule
constante de temps comme celui du formalisme de Debye. En effet, pour la plupart des systémes
biologiques, le centre du cercle du locus d’impédance se situe sous 1’axe des abscisses dans le
diagramme de Wessel. Les dispersions s’étendent sur une plus large gamme de fréquences.
Dans les années 20, ces phénomenes étaient déja observés et compris [11] pour une large
gamme de matériaux [12]. En outre, Cole et Fricke ont publié¢ des diagrammes et des équations
reposant sur un angle de phase indépendant de la fréquence.

Afin d’expliquer cette tendance, de nombreuses tentatives d’explication ont été menées.
Cependant, les mécanismes physiques entrant en jeu sont particulierement complexes a
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appréhender et donc a modéliser [13]. Des modeles de relaxation empiriques ont, donc, été
développés permettant ainsi de traiter des données expérimentales sans expliquer formellement
les phénoménes physiques sous-jacents. Cette approche « purement» mathématiques a
engendré de nombreux débats [13]. Le modele le plus utilisé pour sa simplicité est le modele
proposé par les fréres Kenneth S. Cole et Robert H. Cole en 1941 [14] et 1942 [15]. L’équation
de Cole-Cole est définie par :

E& — €
o T .
1+ (Jwty)t@

cw)=¢ = ¢ —j&" (3.41)

Dans I’expression précédente, la quantité a est un parametre de distribution et est compris entre

0 et 1. De plus, la grandeur Z est I’angle entre I’axe des réels et le segment reliant le centre du
p g > g g

cercle et le point d’interception du cercle et de I’axe des réels pour les hautes fréquences. La
principale différence avec le formalisme de Debye vient de la puissance appliquée au terme
jwt,. On retrouve, d’ailleurs, 1’équation de Debye (voir (3.33)) pour a = 0.

En utilisant la relation mathématique j* = cos (a g) + j sin (a g), il est possible de calculer

les parties réelle et imaginaire de la relation (3.41) :

( , (g5 — €5)[1 = (wr)'~* sin ((xz_n)]
& =€, T _—
) 1+ (wt)2(1-® + 2(wr)!~%sin (7)
) (g5 — £t) (wr)* =% cos (57) (3.42)
\ . 1+ 2(w1)'"* + 2(wt)'~*sin (az_n)

En éliminant wt dans la relation précédente (3.42), les relations deviennent [13] :

(8, G- sso)> N (g, MCLLOM ((1 —;)n))
(&~ & 1-om ’
= ) cosec (T)

(3.43)

Ainsi, le tracé de " en fonction de € est un cercle dont le centre est sous 1’axe des nombres
réels.
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Le modele de Cole-Cole pourrait étre vu comme une description de la relaxation de la
permittivité complexe avec une distribution statistique de constantes de temps. La fonction de
distribution dérivée des constantes de temps de relaxation est définie par :

sin (am)

" 2mr cosh(1 — a) log( ) — cos(am)

T
To

G(1)

(3.44)

Ou 7, est la constante de temps du centre de la distribution de constantes de temps. Cette
distribution s’¢élargit lorsque a — 1. Ceci se traduit, également, par une dispersion dans le
domaine fréquentiel et donc par un aplatissement du demi-cercle dans le diagramme de Nyquist
(Figure 8 et Figure 9).

F(s)

-20 -15 -10 -05 0 0?5 1.‘0 1.‘5 20
s=log 7_7; —-
Figure 8 : Fonction de distribution F (s) associée a la distribution de Cole-Cole des temps de

relaxation pour différentes valeurs de a [16]

a, = 0 (Debye)

Figure 9 : Permittivité complexe associée avec |’expression de Cole-Cole

Pour les tissus biologiques, la grandeur a est généralement comprise entre 0,3 et 0,5.
Finalement, il faut considérer le modele Cole-Cole comme un modéle purement mathématiques
servant a mettre en lumicére, en « fittant », des résultats expérimentaux.
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La réponse diélectrique théorisée par les fréres Cole peut étre représentée par le modele
¢lectrique suivant :

[
[
Cy
Figure 10 : Circuit électrique associé au modele de Cole-Cole faisant écho au circuit de la
Figure 5

La différence principale avec le circuit équivalent du modéle de Debye est I’introduction de
I’¢lément a phase constante (CPE / Constant Phase Element). 11 s’agit d’un élément
d’impédance empirique du type :

1 1
Zepp(w) = —

Q(w)*

(3.45)

Pour @ = 1, I’élément a phase constante se comporte comme un condensateur ; pour a = 0, il
se comporte comme un ¢lément résistif ; et enfin pour « = —1 comme une inductance.

1.3. La corrélation entre les propriétés biologiques des tissus et la bioimpédance

L’¢étude des propriétés diélectriques des tissus biologiques apparut il y a plusieurs
décennies [17] avec notamment 1’analyse bibliographique exhaustive de Gabriel et al. [18]
créant une base de données regroupant de nombreux tissus caractérisés sur une large bande de
fréquence. En revanche, méme si ces bases de données constituent une excellente ressource,
elles manquent souvent de précisions. En effet, la caractérisation des propriétés diélectriques
des tissus biologiques dépend de nombreux facteurs cruciaux tels que : I’origine des tissus
(humains, animaux), si ces tissus sont caractérisés in vivo ou ex-vivo, le niveau d’hydratation,
I’hétérogénéité naturel du tissu testé, la température, la technique de mesure employée, la taille
de I’échantillon, la précision et 1’incertitude de la mesure, la présence de pathologie ou encore
I’age de I’individu testé [19]. Ainsi, les recherches modernes se sont d’avantage concentrées
sur la caractérisation des sources d’erreur dans la détermination des propriétés dié¢lectriques des
tissus [20].

Les cellules constituent la plus petite unité de base a 1’origine des éléments constitutifs des étres
vivants. Il existe deux types de cellule : eucaryote et procaryote. Les premicres possédent un
noyau alors que les autres non (bactérie, archée). Les cellules sont de différentes formes et
tailles. La grande majorité des fonctions cellulaires sont assurées par les organites (Figure 11)
situé¢ dans le milieu intracellulaire. Une membrane protege ces éléments constituants, du milieu
extracellulaire.
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Figure 11 : Vue générale d’une cellule humaine avec les principaux organites : (1) Nucléole /
(2) Noyau / (3) Ribosomes / (4) Vésicule / (5) Réticulum endoplasmique rugueux / (6)
Appareil de Golgi / (7) Cytosquelette / (8) Réticulum endoplasmique lisse / (9) Mitochondries
/(10) Vacuole / (11) Cytosol / (12) Lysosome / (13) Centrosome / (14) Membrane plasmique

Ces cellules sont, d’ailleurs, 1’élément constitutif des tissus biologiques. Ces derniers se
composent a 60% d’eau. 80% de cette eau se situe au niveau du cytoplasme des cellules [21].
Le reste se trouve dans le milieu extracellulaire. Dans cette eau, se trouvent de nombreuses
especes ioniques influencant les propriétés électriques des cellules. Les tissus biologiques
présentent donc une forte composante électrolytique.

Les milieux intra- et extracellulaire sont séparés par la membrane cellulaire. Cette membrane
induit un comportement capacitif aux tissus biologiques, et est presque infranchissable pour les
especes ioniques présentes.

Le cytoplasme

Le cytoplasme contient tout le matériel cellulaire situé¢ entre le noyau et la membrane
plasmique. Ce compartiment posséde deux composantes : les organelles et le cytosol. Ce
dernier, partie fluide du cytoplasme, est principalement constitu¢ d’eau a hauteur de 80-85 %,
de divers solutés dissous et des particules en suspension. Les autres constituants du cytoplasme
sont des protéines (10-15 %), des lipides (2-4 %), des polysaccharides (1 %) et des acides
nucléiques (1 %). Dans le cytosol, il existe différents types d’organelles (petits organes) avec
chacun une forme et une fonction comme illustré dans la Figure 11.

Tous ces éléments ont des structures membranaires hétérogeénes affectant les propriétés
di¢lectriques. Le cytoplasme est confiné a I’extérieur par la membrane plasmique qui est une
bicouche lipidique, et, a ’'intérieur, par la membrane nucléaire [22]. La permittivité relative du
cytoplasme est comprise entre 35 et 60 [23]. Il peut étre considéré comme un électrolyte.
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Sverre Grimnes et Orjan G. Martinsen [11] ont regroupé les ions majoritaires présents dans le
cytoplasme (Tableau 1).

Tableau 1
Anions Cations
Concentration (meq/L) Concentration (meq/L)

Na* 10 Cl™ 4

K* 140 HCO3 10
Ca?* 107* Protein” 36
Mg?* 30 HPO‘? +504 ] 130

+ acides organiques
H* (pH = 7,4) 4 %1075

Milieu extracellulaire

Le fluide extracellulaire est le milieu permettant aux cellules I’échange de substances
indispensable a leur fonctionnement. Ces substances regroupent les gaz dissous, les nutriments,
et les électrolytes [24]. Les ions contribuant le plus a la conductivité de ce milieu extracellulaire
sont les ions Na* et Cl™. Les concentrations des électrolytes dans le milieu extracellulaire sont
données dans le Tableau 2 [11].

Tableau 2
Anions Cations
Concentration (meq/L) Concentration (meq/L)
Na* 142 Cl™ 103
K* 4 HCO3 24
Ca?* 5 Protein~ 16
Mg+ ) HPOL? + S0, . 10
+ acides organiques
H* (pH = 7,4) 4 %1075

Les protéines du plasma sont chargées négativement et peuvent donc étre considérées comme
des ions contribuant a la conductivité du milieu extracellulaire.

Membrane cellulaire

La membrane plasmique constitue une barriére fine, souple mais robuste délimitant le
cytoplasme du milieu extracellulaire. Elle est généralement décrite, structurellement, par un
modele de type mosaique fluide [24]. L’agencement moléculaire de la membrane plasmique se
rapproche d’une « soupe » de lipides continuellement en mouvement contenant différents types
de protéines (Figure 12).
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Liquide

extracellulaire Glycolipide

) Phospholipide
Glycoprotéine

Bicouche
lipidique

Protéines intrinséques
(transmembranaire)

Cholestérol Protéine périphérique Cytosol
Figure 12 : Disposition en mosaique fluide des lipides et des protéines de la membrane
plasmique (Figure reproduite a partir du livre Principles of anatomy and physiology Chapter

3 The plasma membrane Page 62)

Quelques protéines flottent librement dans le liquide lipidique tandis que d’autres sont fixes a
des localisations spécifiques. La membrane cellulaire est d’une importance extréme au maintien
de la vie. En effet, elle assure, non seulement, un rdle protecteur pour la cellule mais permet
aussi un échange entre le milieu extra- et intracellulaire. La cellule peut contrdler sa
perméabilité grace aux différents lipides permettant le passage de molécules liposolubles tout
en empéchant I’entrée ou la sortie de substances polaires ou chargées. Les protéines de la
membrane cellulaire rendent possible le mouvement des ions et des molécules polaires a
I’intérieur et a ’extérieur de la cellule. Les autres protéines agissent comme des récepteurs ou
comme des liens entre la membrane plasmique et des protéines extracellulaires ou
intracellulaires.

Structurellement, cette membrane cellulaire est une bicouche lipidique dos a dos. Cette derniére
est composée de trois types de molécules lipidiques: cholestérols (environ 20 %),
phospholipides (environ 75 %) et glycolipides (environ 5 %).

Cet arrangement se produit car les lipides sont des molécules amphipathiques signifiant que ces
dernicéres possédent, a la fois, un groupe hydrophobe et hydrophile. Les phospholipides
possédent une « téte » qui est polaire car contenant du phosphate, composé hydrophile. Les
parties polaires sont les deux longues «tiges» d’acide gras, chalnes d’hydrocarbures
hydrophobes.

Dans cette bicouche lipidique, les molécules phospholipidiques s’orientent avec leurs tétes
hydrophiles tournées vers 1’extérieur. Ainsi, les tétes font face a un liquide aqueux de chaque
coté : le cytosol a I’intérieur et le liquide extracellulaire a I’extérieur.

D’un point de vue électrique, cette membrane plasmique est particulierement isolante par sa
composition comme nous venons de I’évoquer précédemment. Elle sépare deux milieux
particulicrement conducteurs : les milieux intra et extra cellulaires. On reconnait 1a la
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configuration classique d’une capacité. La capacité totale de la membrane notée c,, de la cellule
est une quantité directement proportionnelle a 1’aire A de la membrane et des propriétés
di¢lectriques de la membrane, en supposant que 1’épaisseur de la membrane soit constante.
Ainsi, la capacité totale c¢,, de la membrane est égale a c¢,, = C,,A ou C,, est la capacité
spécifique de la membrane, exprimé généralement en pF/cm? et A désigne ’aire de la
membrane.

La valeur la plus utilisée est de 1 uF/cm? [25]. Cette valeur a été déterminée pendant une série
d’expériences de Hodgkin, Huxley, et Katz publi¢ en 1952.

Surface de la cellule

La surface de la cellule est le premier point en contact avec I’environnement. Cette surface peut
étre particuliérement complexe que ceux soient pour les bactéries, les protéines S ou encore les
cellules animales ou végétales [26]. La couche superficielle est chargée négativement pour la
grande majorité des cellules en raison de la prédominance de groupes chargés négativement
comme les phosphates ou les carboxylates. Ainsi, les ions positifs sont attirés du milieu vers la
surface pour former une double couche [27].

Bio-impédance électrique

Ces mesures peuvent étre utilisées dans différents types d’application comme 1’analyse de la
composition du corps humain, une estimation de I’hydratation de la peau ou encore dans le suivi
de cicatrisation de plaie.

En effet, un certain nombre d’articles ont mesuré et modélisé les changements des propriétés
¢lectriques des cellules a la fois au cours de manipulations in vivo et in vitro. Une corrélation a
aussi été démontrée entre le type de cellule et les propriétés électriques. D un point de vue
¢lectrique, une cellule peut étre représentée par un noyau conducteur riche en ions (cytoplasme)
noyé dans un milieu conducteur riche en ions (fluide extracellulaire), séparé par une barriére
non conductrice (membrane cellulaire). Cette derniére se comporte donc comme un milieu
¢lectrochimique laissant passer ou non certains ions. Son comportement se rapproche donc d’un
condensateur « avec des fuites ». Le noyau et le milieu extracellulaire, quant a eux, se
comportent comme un ¢lectrolyte et donc, d’un point de vue électrique, comme une résistance.

Modele électrique a trois éléments

Il est ainsi possible de modéliser les propriétés électriques d’une cellule comme un réseau de
deux résistances, R,,; et R;,, et d’une capacité C,,,.. Les résistances R,,; et R;, représentent
respectivement la résistance du milieu extracellulaire et intracellulaire (Figure 13).
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Figure 13 : Modele électrique d’une cellule. La résistance R;, correspond a la résistance du
milieu intracellulaire, Cy,, représente la capacité de la membrane cellulaire et enfin R, est
la résistance du milieu extracellulaire.

Aux faibles fréquences, le condensateur C,,, se comporte comme un circuit ouvert. Tout le
courant passera, donc, par la résistance R,,;. Aux fréquences ¢élevées, le condensateur C,,, agit

comme un court-circuit. Tout le courant passera, donc, a la fois, par les résistances R;, et R,

R R; . . ; T,
—eX— - Ainsi, un courant sinusoidal de

avec une résistance équivalente, notée R, égale a
Rext+Rint

fréquence faible appliqué a un tissu traversera seulement le milieu extracellulaire. En effet, les

propriétés capacitives de la membrane cellulaire empéchent ce courant de circuler dans les

cellules. En revanche, un courant sinusoidal avec une fréquence ¢levée circulera a travers, a la

fois, le milieu extracellulaire et la cellule (Figure 14).
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Figure 14 : Chemins empruntés par le courant dans un matériau biologique. Les courants
ayant une fréquence faible circulent dans le milieu extracellulaire (a gauche) tandis que ceux,

possédant une fréquence élevée, peuvent pénétrer la membrane cellulaire et ainsi passer dans
la cellule (a droite).

Un exemple de diagramme de Bode est donné a la figure suivante.

148



Rext Module modele électrique cellule Phase modele électrique cellule

0 T T
* 110 +03 +04 1,0E+05 1,04+06
1000 RextRint
z 4t
£ 900 Rext '/l' Rine -
s , e 6 |
(=2 / @
o 800 / @
El / S gl
B 700 ’ 3
= i 810 |
, =
600 o 0+
500 L L 14 |
1,0E+03 1,0E+04 1,0E+05 1,0E+06

-16
Fréquence (Hertz) Fréquence (Hertz)

Figure 15 : Exemple de diagramme de Bode du modele électrique d’une cellule avec R,,; =
1kQ, Ripy = 1,5k, et Cipy = 1 nF

Dans le diagramme de Bode de la figure précédente, pour les fréquences inférieures a 10 kHz,
I’impédance correspond a la résistance du milieu extracellulaire R,,; et pour les fréquences
supérieures a 100 kHz, I’impédance dépend des résistances du milieu intracellulaire et
extracellulaire respectivement R;,,; et R,,;. Enfin, pour des fréquences comprises entre 10 kHz
et 100 kHz, les trois termes du modele électrique R;,;, Rey: €t Cpe interviennent dans
I’impédance électrique.

2. La spectroscopie d’impédance : généralités et mise en pratique
2.1. Stratégie adoptée

Comme nous I’avons évoqué dans les parties précédentes, la bioimpédance a été
particulierement utilisée au cours de ces 50 derni¢res années pour caractériser les tissus
biologiques et les fluides biologiques aussi bien dans les milieux extracellulaires
qu’intracellulaires [28]. Ainsi, tout changement structurelle au niveau cellulaire se traduira par
une variation d’impédance. Une force de pression appliquée continuellement sur les tissus
déforment durablement les cellules endommageant durablement le cytosquelette, échafaudage
complexe soutenant la structure cellulaire.

Cell death by

igj ~~" necrosis
Compression ] %" T
o2 Cell death by
¢

Plasma Sl — apoptosis
membran?’ = /»\e o
o \ermed™ :
o Gacs .

Cell
Survives

Short or low level loads

Stretching

Figure 16 : Réponses possibles des cellules au stress mécanique de compression ou
d’étirement [29]
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Les dommages provoqués par les charges mécaniques aux cellules vivantes induisant des effets
divers effets sur leur viabilité peuvent étre catégorisées de la maniere suivante [29] (Figure 16)

e Charge mécanique faible : il s’agit d’une charge au niveau physiologique. Les cellules
tolerent assez bien ces charges d’une telle intensité durant leur durée de vie. Elles
pourront continuer a remplir leurs fonctions méme sous charge mécanique. On peut
citer, par exemple, les cellules de la peau et les tissus sous-cutanés qui conservent leur
intégrité pendant des jours au contact des capteurs des montres connectées.

e Charge mécanique intermédiaire : il s’agit éventuellement de charge mécanique, au
niveau physiologique, mais maintenue pendant une longue période sans aucun
soulagement. Les cellules ne connaissent pas une défaillance immédiate mais ont une
durée de vie moindre. Le cytosquelette ainsi que la membrane plasmique voient leur
intégrité et leur dynamique dégradées entrainant une mort lente et progressive des
cellules. Cependant, si ce stress mécanique est supprimé a temps, ce mécanisme de
dégradation peut étre enray¢.

e Charge mécanique élevée : il s’agit d’un stress mécanique supérieur a un stress
physiologique. Les cellules se rompent car écrasées, déchirées ou broyées perturbant,
de manicre irréversible, leur intégrité structurelle et leurs fonctions biologiques. Ce type
de dommages cellulaires peut survenir a la suite d’accidents de voiture ou d’ulceres de
pression provoquant des dommages compressifs respectivement immédiats et étalés
dans le temps.

Ces différentes déformations engendrent une perte d’intégrité aux murs cellulaires extérieurs
ou aux membranes plasmiques soutenues structurellement par le cytosquelette. Ces pertes
d’intégrité entralnent une perméabilisation de la membrane cellulaire, des phénomenes de
transport anormaux et finalement la perte de ’homéostasie cellulaire et donc leur apoptose [30].

Toutes ces perturbations cellulaires devraient pouvoir étre détectées par changement dans le
spectre d’impédance. Comme décrit précédemment, les dommages ou les morts cellulaires se
traduisent par une perte d’intégrité et de structure de la membrane plasmique provoquant, non
seulement, une libération d’ions dans le milieu extracellulaire mais aussi de courant de passer
au travers de la membrane. Ainsi, la membrane étant une capacité comme présenté dans la partie
précédente, les tissus endommagés présenteront une conductivité plus importante ; ces tissus
auront un comportement moins capacitif mais plus résistif. Ceci se traduit par un angle de phase
pour I’impédance plus proche de zéro ou par une réactance qui diminue.

La spectroscopie d’impédance est donc particulieérement indiquée pour la détection de 1’escarre
de pression et dans le suivi de cicatrisation de cette plaie.

Des tests in vitro sur peau d’oreille de cochon ont été, d’abord, menés afin de valider la
configuration utilisée pour réaliser les mesures d’impédance ainsi que la conception des
¢lectrodes flexibles. Ces oreilles de cochon ne sont pas échaudées et sont conservées a -18 °C
pour préserver les tissus.
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Les modeles d’escarre de pression nécessitent des tissus vivants afin d’étre pertinents. Des tests
ont donc été, ensuite, réalisés sur des tissus murins avec la configuration précédemment
développée. Ces manipulations ont été effectuées en partenariat avec le laboratoire Hypoxie et
Physiopathologies cardiovasculaires et respiratoires de 'INSERM. Les tissus murins sont
particulierement pertinents a la réalisation d’escarres de pression [31] [32].

2.2. Mesure d’impédance et instrumentation

Toutes les méthodes pour mesurer I’impédance nécessitent I’emploi d’¢électrodes. Elles
servent notamment a injecter le courant servant a exciter les tissus caractérisés. La plupart des
systémes de spectroscopie d’impédance injecte un courant constant dans les tissus et mesure la
tension qui en résulte. Cette tension peut étre mesurée en utilisant les mémes électrodes ou en
utilisant une deuxiéme paire d’électrodes. On parle, respectivement, de configuration bipolaire
et tétrapolaire.

La technique bipolaire

Cette technique consiste & injecter un courant ou une tension dans le tissu a caractériser et a
mesurer, respectivement, une tension ou un courant tout en se servant du méme couple
d’¢électrodes. Le principal probléme de cette technique est la résistance de contact entre la peau
et le pole de 1’¢lectrode qui est inconnue et qui peut varier au cours de la mesure.

Il
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Figure 17 : Technique bipolaire avec injection de courant constant pour mesurer l'impédance
avec I le courant d’excitation et V la tension différentielle mesurée (a). A droite (b), circuit
équivalent d’'une mesure avec 2 électrodes avec Zr 'impédance du tissu, et Z ., et Z
["impédance des 2 électrodes.

La Figure 17 présente le concept de la mesure bipolaire qui s’organise autour d’une source de
courant contrdlée en tension (VCCS = Voltage Controlled Current Source) générant un courant
constant et d’un amplificateur différentiel qui mesure la tension résultante entre les électrodes.
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La technique tétrapolaire

Cette technique repose sur I’utilisation de deux paires d’électrodes. Une premicre paire placée
a D’extérieur permet d’injecter un courant constant tandis que la différence de potentielle
résultante est mesurée via la deuxieéme paire d’électrodes située a I’intérieur. Cette
configuration fut, pour la premiere fois, mis en place par Bouty en 1884 [33].

Cette configuration de mesure offre une impédance d’entrée importante et permet d’éviter les
effets de charge afin d’obtenir une mesure efficace de la tension. Tout ceci permet d’éviter
I’impact de la résistance de contact sur la précision de la mesure d’impédance et d’aider a la
caractérisation de tissus profonds. Certains artefacts de mouvement, la température de la peau
ou encore I’hydratation n’affectent pas la mesure d’impédance avec cette configuration [34].

Si les électrodes de courant sont situées suffisamment loin des électrodes de détection de la
tension générée alors elles détectent ce signal, dans une région, ou la distribution de courant est
plus uniforme. Cependant, si la paire d’¢électrodes internes se trouvent trop proches de celles
externes alors la distribution de courant sera moins uniforme car la densité de courant est plus
¢levée a proximité des électrodes externes.

La configuration d’¢lectrodes tétrapolaire est présentée a la figure suivante :
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Figure 18 : Technique tétrapolaire de caractérisation avec la distribution non-uniforme des
lignes de courant provenant des poles des électrodes.

La plupart des systémes servant a 1’analyse des propriétés électriques des tissus
s’articulent autour d’une source de courant multifréquentielle. Le principal défi technologique
d’un tel systeme est de devoir maintenir, précisément, une consigne en courant sur une large
gamme de fréquences. Ces dernieres peuvent étre générées en se servant d’un oscillateur ou
numériquement avec un convertisseur numérique-analogique (DAC) [35]. Une source de
courant contrdlée en tension (VCCS) permet de transformer le signal oscillant en courant
utilisable pour I’injection dans les milieux biologiques [36]. La grande majorité des systémes
de spectroscopie d’impédance utilise un pulse ou des ondes sinusoidales comme tension dans
le systéeme de commande.

152



Dans la littérature, comme évoqué dans la partie précédente, cinqg méthodes sont principalement
utilisées pour mesurer I’impédance des tissus sur une large gamme de fréquences :

e Changer la fréquence du courant d’excitation et mesurer la tension résultante [37]

e Injecter un courant ou une tension de type chirp [38]

e Appliquer un courant avec une composante contenant une somme de plusieurs ondes
sinusoidales [39]

e Appliquer une impulsion contenant une énergie spectrale large grace a une source de
courant [40]

e Injecter un signaux binaires multi fréquentielles de courant ou de tension [6]

La tension sinusoidale est générée numériquement puis convertie en courant. Généralement, la
tension différentielle est mesurée entre les électrodes. Il est, aussi, possible d’employer un
circuit de contrdle de type multiplexeur pour pouvoir sélectionner les bonnes électrodes.
L’¢lectronique peut aussi nécessiter I’emploi de filtres passe-bas, de démodulateur. Tout ceci
peut étre orchestré par un micro-processeur. Les données d’impédance peuvent étre stockées
dans de la mémoire flash par exemple pour étre, par la suite, traitées sur ordinateur pour réaliser
une étude statistique, par exemple.

Au cours des années, de nombreux systémes de mesure de bioimpédance ont été proposés et
analysés notamment sur leurs performances a hautes fréquences [41].

Le développement ¢électronique des sources de courant adaptées a la mesure de bioimpédance
sont décrites en Annexe B.

Analyseurs d’impédance et LCR métres

La mesure d’impédance est conditionnée par plusieurs parameétres : fréquence de mesure,
gammes de mesure, vitesse, précision ou encore le nombre de points par balayage. En outre, la
configuration de la mesure est, elle aussi, importante ; par exemple, la mesure doit-elle étre
effectuée en configuration 2, 3 ou 4 pointes ? Il faut également préter attention aux
caractéristiques techniques des instruments de mesure.

Les analyseurs d’impédance sont particuliérement adaptés pour réaliser de la spectroscopie
d’impédance a haute résolution. Plusieurs fabricants développent des analyseurs d’impédance
haute précision comme Agilent ou Solartron Analytical. Plusieurs analyseurs sont trés utilisés
dans la littérature : I’ Agilent 4294A ou encore le Solartron 1260A.

Ce dernier a fait ses preuves en ¢€lectrochimie ou dans les tests de matériaux. Les gammes de
mesure pour les résistances, les capacités et les inductances sont respectivement de 10 mQ a
100 MQ, de 1 pF a 10 mF et enfin de 100 nH a 1000 H. Il est capable de mesurer une impédance
allant de 10 Q a 100 kQ avec une précision de 0,1 % et 0,1 ° sur une plage de fréquences
comprise entre 10 pHz et 100 kHz. Cette précision passe ensuite a 0,2 % et 0,2 ° entre 100 kHz
et ] MHzpuisa 1 % et 1 ° entre 1 MHz et 10 MHz puis enfin a 10 % et 10 ° jusque 32 MHz.

Cet analyseur d’impédance possede deux ports différentiels pour la mesure de tension et un port
de mesure de courant permettant de réaliser de vraies mesures 2,3 ou 4 pointes. Les tensions de
polarisation peuvent atteindre £+ 40,95 V. La conception interne de cet instrument de mesure
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repose sur une corrélation a onde sinusoidale simple similaire a une détection synchrone digitale
échantillonnant les signaux avec des CAN de 16 bits. Cet analyseur de réponse en fréquence
est composé d’un générateur d’ondes sinusoidales permettant d’exciter le dispositif a
caractériser avec une sinusoide d’amplitude et de fréquence programmable. Ensuite, un ou
plusieurs analyseurs, chacun mettant en corrélation la forme d’onde d’entrée afin d’obtenir
phase et module du signal analysé.

Généralement, un premier analyseur mesure la tension entre deux références du dispositif testé
tandis qu’un second analyseur mesure une onde proportionnelle au courant traversant a travers
I’¢lément caractérisé. Il est, également, possible de n’utiliser qu’un seul analyseur est de le
multiplexer pour qu’il puisse réaliser ces deux taches. La Figure 19 présente un schéma d’un
analyseur de réponse en fréquence de Solartron.

By + Bysin(wt + ¢1) + Basin(2wt + ¢ )+. .. +Bruit

[

Item testé Y }—1\ J }_m( By)
- NS
Asin(wt)— ]

o R
—— stn(w — J5
Y | T N

\ / cos(wt)

Figure 19 : Schéma d’un analyseur de réponse en fréquence de Solartron

La réponse produite aprés passage dans I’échantillon testé se caractérise par une composante
continue (B, dans la Figure 19), des composantes de distorsion harmonique (B, B3, B,, ...) et
de bruit généré par 1’échantillon. La composante de ce signal qui doit étre analysée est B;. En
effet, cette dernicre a la méme fréquence que le signal d’excitation. Toutes les autres
composantes parasitant le signal de réponse doivent étre rejetées afin de réaliser une mesure
précise de la composante fondamentale du signal a cette méme fréquence. Multiplication par
I’onde de référence et intégration sont utilisées pour filtrer ces signaux indésirables et réaliser,
ainsi, une corrélation.

Le résultat de cette corrélation se compose de deux composantes : I’une en phase correspondant
a la partie réelle et ’autre en quadrature égale a la partie imaginaire. En réalisant de simples
opérations mathématiques, il est alors possible de calculer le module et la phase du signal
mesure.

Pour la gamme de fréquence la plus élevée entre 65,5 kHz et 32 MHz, une boucle a verrouillage
de phase PLL permet de générer I’onde d’excitation haute fréquence ou encore un signal de
référence interne qui posseéde une fréquence légerement différente de celle d’excitation.
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L’onde d’entrée est mélangée a cette onde de référence par hétérodyne afin d’obtenir deux
signaux : un a une fréquence correspondant a la somme des deux précédents et 1’autre a leur
différence. Le premier des deux signaux est filtré laissant I’onde avec la fréquence la plus faible.
Un convertisseur analogique numérique permet ensuite de 1’analyser.

Les mesures dans la gamme de fréquences intermédiaires entre 300 Hz et 65,5 kHz reposent
sur la méthode hétérodyne digitale pour mélanger les signaux d’entrée. Pour les fréquences
inférieures a 300 Hz, elles sont réalisées directement via un convertisseur analogique
numérique.

Cette technique bien que précise est relativement lente, chaque mesure prenant 10 ms.
Solartron, pour compenser cela, propose la possibilité de recourir a la transformée de Fourier
rapide afin d’accélérer le temps de mesure au prix d’une précision moindre.

Afin d’améliorer la précision des mesures 4 pointes, Solartron a développé une interface
référencée 1294. 1l s’agit d’un préamplificateur et peut étre associé au 1260A par exemple. Il
posséde un générateur équilibré, est blind¢é. Les entrées sensibles a la tension sont a haute
impédance afin de réduire les courants parasites a la terre. Toutes ces caractéristiques
permettent de maximiser la précision pour les mesures 4 pointes dans des conditions difficiles.
En plus, cette interface a été congue pour étre conforme a la norme IEC-60601 permettant de la
connecter a des sujets vivants. Le 1294 peut bien sir étre utilisé en configuration a 2-, 3- ou 4
électrodes.

2.3. Fabrication et test d’électrodes conformables adaptées a la caractérisation de tissus
vivants

Procédeé de fabrication

Pour les mesures de bioimpédance sur tissus humains, la configuration classique peau-
¢lectrode consiste en une ¢électrode métallique recouverte d’un gel électrolytique. Le tout est
ensuite maintenu en contact avec la peau a I’aide d’un pansement (Figure 20).

Electrode métallique

Gel

Peau

Figure 20 : Configuration classique de mesure de bioimpédance

Le type d’¢lectrode le plus communément utilisé¢ est 1’¢lectrode Ag/AgCl avec un électrolyte
composé d’ions Cl™ [42].
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En outre, ces é¢lectrodes doivent aussi étre confortables pour le patient. Ces ¢électrodes
métalliques sont généralement déposées sur un substrat flexible plastique de type
poly(téréphtalate d'éthyléne) (PET) ou polyuréthane (PU). Ces derniéres années, les électrodes
textiles ont d’ailleurs largement été développées et utilisées dans le milieu médical offrant plus
de confort et évitant certains désagréments des électrodes a gel traditionnelles comme
I’irritation de la peau ou encore la dégradation de la qualité du signal au cours du temps [43].

Dans les tissus, les porteurs de charge sont les ions libres chargés positivement ou négativement.
L’¢électrode permet le changement de porteurs de charge. En effet, lorsqu’un métal dont les
porteurs de charge sont des électrons entre en contact avec un électrolyte dont les porteurs de
charge sont des ions, une double couche se forme a la surface du métal dans 1’¢lectrolyte [44].
La conversion ion-¢lectron et inversement a lieu a cet endroit.

Divers métaux, au sens conducteur avec comme porteurs de charge dominants les ¢électrodes,
sont utilisés pour fabriquer des électrodes. Le carbone entre, également, dans cette définition.

La résistance mécanique des métaux utilisés est souvent un parametre important, par exemple
pour la tige d’une ¢électrode a aiguille. De plus, la biocompatibilité peut étre critique si le métal
doit entrer en contact avec des tissus vivants (les métaux utilisaient pour des électrodes stériles
invasives). En effet, le nickel peut générer des réactions allergiques sur la peau humaine. Il est
possible de prévenir cet effet en utilisant un pont salin électrolytique entre le métal des
¢lectrodes et le tissu.

Les métaux principaux qui entrent en jeu dans la fabrication des électrodes ainsi que leurs
propriétés et leurs utilisations sont regroupés dans le Tableau 3.

Tableau 3
Métal Propriétés Utilisations
Faible polarisation, référence stable, non | Electromyogramme,
Ag/AgCl . : . .
biocompatible électrocardiogramme
Platine Non corrosif, biocompatible, polarisable Aiguilles, implants
Or Non corrosif, moins biocompatible que 1’or Aiguilles, électrodes
Titane Hautement biocompatible Implants
Solide mécaniquement, non corrosif, trés ..
Inox . e, N Aiguilles
polarisable et bruité, trés dépendant de I’alliage
Etain Faible bruit, souple et malléable Electroencéphalogramme
Nickel Fines plaques flexibles, réactions allergiques Surface de la peau
Argent, zinc, L. .
8 s . . Thérapie courant continu
fer, Propriétés pharmaceutiques et bactéricides . .
.. et iontophorese
aluminium
_ ) Electrocardiogramme,
Carbone Plaques, fils souples et flexibles multi usage ,
¢lectromyogramme
Peuvent se trouver disponible sous forme
Polymeres d’ions. Peuvent également faire partie de | Surface de la peau
I’¢lectrolyte de contact
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Les ¢lectrodes sont fabriquées par sérigraphie comme décrit dans le Chapitre 2 Partie 2.1
Procédé de fabrication. Le substrat utilisé est du poly(téréphtalate d'é¢thylene) (PET) d’une
¢épaisseur de 75 pm. Elles se composent de trois couches de matériaux imprimés (Figure 21) :

e Premicre couche d’encre conductrice Ag/AgCl
o Température de recuit = 110°C
o Temps de recuit = 10 minutes

e Seconde couche d’encre conductrice carbone C
o Température de recuit = 110°C
o Temps de recuit = 5 minutes

e Troisiéme couche d’encre diélectrique

Les recuits sont effectués par air chaud. Ces derniers permettent d’évaporer les solvants

La couche d’encre de matériau diélectrique est déposée sélectivement. Il s’agit de couvrir
uniquement les pistes entre les poles de mesure et les pads de connexion afin d’éviter les court-
circuit pendant les mesures.

Dielectrique
Ag/AgCl———— CH
PET | # ‘ PET | # | PET
Etape 1 : Depot couche Ag/AgCl Etape 2 : Depot couche carbone Etape 3 : Depot selectif de la couche dielectrique
Temperature de recuit: 110°C Temperature de recuit : 110°C
Temps de recuit : 10 minutes Temps de recuit : 5 minutes

Figure 21 : Procédé de fabrication des électrodes flexibles

L’encre Ag/AgCl est la CI-4001 du fournisseur Engineered Materials Systems, Inc. Le ratio
Ag/AgCl est de 45 :55. Ce dernier est typiquement utilisé pour les électrodes d’iontophorese.
La résistance électrique typique est de 0,500 1/sq a 25,4 pm.

L’encre carbone est la CI-2001 du méme fournisseur Engineered Materials Systems Inc. Cette
encre est usuellement imprimée sur une couche d’encre argent comme couche protectrice. La
résistance €lectrique de la CI-2001 est de 20 1/sq a 25,4 um.

L’encre diélectrique est ’'UV-2560 de Applied Ink Solutions. Cette encre peut étre recuite par
UV.

Les ¢électrodes sont composées de deux pdles de forme quasi hémisphérique d’une surface
d’environ 1,3 cm? (Figure 22).
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16,5 mm

Figure 22 : Electrodes flexibles utilisées pour la caractérisation par spectroscopie
d’impédance. Elles sont constituées de trois couches de matériaux.

Ces ¢lectrodes ont été testées sur peau d’oreille de cochon. En outre, ces tests in vivo ont permis
une premiere analyse des données de bioimpédance notamment avec la mise en place d’un
modele de fit.

Les oreilles de cochon sont prélevées dans un abattoir. Elles ne sont pas échaudées permettant
de préserver I’intégrité de la peau. L’oreille est ensuite congelée.

Avant de réaliser les mesures, les oreilles sont mises a décongeler. L’oreille est, ensuite rincée
a ’eau. La peau est ensuite prélevée. Elle est placée sur une cellule de Franz spécifiquement
congue remplie de tampon phosphate salin (Phosphate Buffered Saline, PBS) comme indiquer
a la Figure 23 .

Formulation Trou pour
prélévement

Skin

N——

Compartiment (? .

récepteur

Barreau B
agitateur

Figure 23 : Configuration de la cellule de Franz utilisée pendant les manipulations in vitro

Les cellules sont placées dans un bain marie a la température de 37°C afin d’émuler la chaleur
corporelle et d’obtenir une température de la peau de 32°C.
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Un gel de contact ASEPT Unigel est déposé sur chaque pdle des électrodes présentées a la
Figure 22.

L’analyseur d’impédance SI1260 de Solartron Analytical a été utilisé pour réaliser la
caractérisation électrique des tissus des oreilles de cochon. Ce dernier a fait ses preuves en
¢lectrochimie ou dans les tests de matériaux. Les gammes de mesure pour les résistances, les
capacités et les inductances sont respectivement de 10 m€ a 100 MQ, de 1 pF a 10 mF et enfin
de 100 nH a 1000 H. Il est capable de mesurer une impédance allant de 10 (2 a 100 k(1 avec une
précision de 0,1 % et 0,1 © sur une plage de fréquences comprise entre 10 pHz et 100 kHz. Cette
précision passe ensuite a 0,2 % et 0,2 © entre 100 kHz et 1 MHz puisa 1 % et 1 © entre 1| MHz
et 10 MHz puis enfin a 10 % et 10 ° jusque 32 MHz.

Cet analyseur d’impédance possede deux ports différentiels pour la mesure de tension et un port
de mesure de courant permettant de réaliser de vraies mesures 2, 3 ou 4 pointes. Il est configuré
ici en mode 2 pointes. Les données de mesure sont sauvegardées sur un ordinateur portable, le
SI1260 communiquant avec ce dernier via un GPIB.

Figure 24 : Le Solartron SI1260 est utilise comme analyseur d’impédance afin de réaliser les
caractérisations électriques de peau d’oreille de cochon

Les ¢électrodes sont connectées au SI1260 grace a des pinces crocodiles et des cables coaxiaux
d’impédance caractéristique 50 (.

Le modele de Cole a été choisi comme modele de base afin d’analyser les données recueillies
lors de ces caractérisations.

Ce modele est particulierement utilisé dans le traitement et I’analyse de données d’impédance
[45].
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Ce dernier consiste en une résistance basse fréquence R, une résistance haute fréquence R,
un ¢élément phase qui sera désigné par C(f) dans la suite du manuscrit afin de traduire la
dépendance en fréquence de cet élément et enfin en une constante a généralement désigné
comme coefficient de dispersion.

L’impédance de ce modéle est donnée par la formule [46] :

2= @ (3.46)
1+ (%) '

En calculant I'impédance équivalente du modele de Cole et en remplagant I’'impédance de
I’élément a phase constante par son expression :

1
Zepe(f) = COHG2nP)® (3.47)
On obtient alors une formulation RC du mode¢le de Cole :
Z(f) = Roo + i i (3.48)
“ Ry —R)C(H(2mf)* + 1 '
En posant s% = (j2mf)%, I’expression précédente devient :
Z(f) = Roo + fo— Yo (3.49)
“ 7 (Ry—R)C(f)(s)* +1 '
Les parties réelles et imaginaires de 1’expression précédente (3.48) sont telles que :
Re(Z(f))
an
(Ro = Re)(1 + % cos (%) (Ry — Rx)C) (3.50.1)

:Rw+(1+w“cos( )(R0 Oo)C)2+(w0‘51n( )(R0 OO)C)2

m(2() e () (o e
m = .50.2
(1+ 0% cos () By~ R + (wesin (D) Ry~ RC)E
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Le lieu d’impédance de la Figure 25 peut étre décrit par 1’équation suivante :

o I\ (Ry — Rs,) cot amy\ *
(Re(Z(f))—(R;—R)> +( m(z(r) - . Z)

(3.51)

_ (Ro ~ Ro)” Reo)’ csc (an) 2

4 2

o
am
2

= cot(—

Ry— R
2
[

Figure 25 : Lieu d’impédance du modeéle de Cole a simple dispersion

Il s’agit d’un cercle dont le centre se trouve sous 1’axe des parties réelles de I’'impédance et dont

. , R0+R°° (RO—ROO)COt(az—n)
le centre se situe aux coordonnées S .

) et le cercle a pour rayon

(RO_Z—R‘”)CSC (az—n) Ce lieu d’impédance coupe ’axe des parties réelles (axe des abscisses) en

deux points : I’un en basse fréquence R, et I’autre en haute fréquence R,,.

Il s’agit d’un mod¢le particulierement utilisé car il est simple et permet d’ajuster de maniére
assez fine les données expérimentales de bioimpédance. Ce modele a été utilisé dans de
nombreuses applications comme [’utilisation du paramétre o comme biomarqueur fiable de la
fibromyalgie [47].

Un exemple de diagramme de Nyquist obtenu apres caractérisation électrique des tissus de la
peau d’oreille de cochon est présenté a la figure suivante. Le Solartron SI1260 mesure
I’impédance avec un signal de test de 100 mVygy,s & des fréquences comprises entre 10 Hz et
100 kHz.
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Figure 26 : Diagramme de Nyquist de mesure in vitro sur peau d’oreille de cochon

La Figure 26 semblerait indiquer la présence de plusieurs systemes Cole. Il semblerait que cela
soit li¢ a la domination de phénomenes de dispersion dans différentes parties du spectre
fréquentielle. Le modele de Cole représente une unique dispersion électrique avec une
distribution de temps de relaxation donnée.

En effet, les données d’impédance peuvent représenter les contributions de la polarisation des
¢lectrodes, de la couche cornée, des canaux sudoripares et des tissus profonds. De plus, chacun
de ces éléments peut également étre soumis a plusieurs dispersions. Un assemblage de systémes
Cole peut permettre d’interpréter les données d’impédance.

La polarisation d’¢lectrodes est représentée par un seul systeme Cole. Cependant, plusieurs
¢tudes ont montré que cette polarisation pouvait parfois étre caractérisée par deux dispersions
[48]. La couche cornée est dominée par une grande dispersion [49]. Les glandes sudoripares
peuvent également présenter une dispersion engendrée par la relaxation des contre-ions [50]. Il
semblerait que la peau saine puisse avoir plusieurs dispersions. L’ impédance de la peau viable
est dominée principalement par le stratum corneum aux basses fréquences sous les 10 kHz [51].
Ceci dépend de nombreux facteurs comme I’hydratation de la peau ou encore la géométrie et la
taille des électrodes.

Yamamoto et al. ont montré au travers une simulation par éléments finis portant sur un systéme
a deux électrodes concentriques que la couche cornée représentait approximativement 50 % de
I’impédance d’une peau saine a 10 kHz et seulement 10 % approximativement a 100 kHz [52].

La couche cornée peut avoir une épaisseur d’approximativement 10 pm qui peut aller jusque 1
mm et méme plus sous le pied. Ce stratum corneum est un solide ne contenant pas d’eau
nécessairement mais dont la teneur en humidité dépend de celle de I’air ambiant. Il n’est pas
soluble dans I’eau et est, donc, capable d’absorber jusqu’a deux fois son poids en eau.

La couche cornée peut étre considérée comme un €lectrolyte solide contenant des ions libres de
se déplacer et de contribuer ainsi a la conductivité DC. En outre, cette couche externe de la peau
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contient également des substances organiques comme des lipides ou des protéines participants
eux a la conductivité¢ AC.

La couche cornée de la peau présente une large dispersion de type a qui est causée
principalement par les ions comme évoqué précédemment [11]. La peau saine rassemble des
dispersions de type « et [ bien distinctes.

Il peut également étre observé une dispersion de type Maxwell-Wagner a I’interface entre la
peau saine et la couche cornée dans la gamme .

Les dispersions s’observent lors de 1’examen électrique de biomatériau en fonction de la
fréquence. Il s’agit de la spectroscopie diélectrique. Schwan a divisé, en 1957, les mécanismes
de relaxation en trois groupes chacun relié par exemple aux membranes cellules, aux organites
a I’intérieur des cellules ou encore aux effets électrocinétiques. Ces trois groupes ont été
désignés par Schwan a I’aide de lettres grecques : a, [ et y.

Il est possible d’interpréter de deux maniéres ces groupes de dispersion :

e Ces dispersions sont liées a des gammes de fréquence définies
e Ces dispersions sont liées a des mécanismes de relaxation définis

La dispersion de type a est peu connue. Il semblerait que cette derniere peut se retrouver a des
fréquences sous le Hz ou mHz. Il s’agit de la premicre a disparaitre lorsque les tissus meurent.

Les différentes dispersions diélectriques sont regroupées dans le Tableau 4.

Tableau 4
Type | Fréquence caractéristique Mécanisme
Effets des ions proches de la surface des
membranes, de la membrane cellulaire, de la
a mHz-kHz . . oo e
structure intracellulaire, de la diffusion ionique,
et pertes diélectriques
Effets Maxwell-Wagner, capacité de la
8 | KHz-100 MHz meplbrane cell.ulaire’, membra,nes de.s organites
intracellulaires, réponse fréquentielle des
protéines
Mécani dipolaires dans 1 ili lai
y 0.1-100 GHz ¢canismes dipolaires dans ,e‘s mi 1eu>’< polaires
comme les sels, les protéines ou I’eau

Les propriétés électriques du stratum corneum et des tissus vivants finissent par converger
lorsque la fréquence augmente. L’accroitre permet, donc, en théorie, de caractériser des couches
plus profondes de la peau.

La peau saine semblerait donc posséder plusieurs dispersions comme mentionné
précédemment.

Pour pouvoir adapter le lieu d’impédance de la Figure 25 , le logiciel BT-Lab® de Biologic qui
intégre un outil de fit Z-fit avec différents modeles et un éditeur de circuit.

163



Nous avons considéré deux systemes de Cole en série. Chacun de ces deux systémes générent

un arc de cercle dans le plan complexe.

Ce circuit a été ajouté dans 1’éditeur de circuit du logiciel BT-Lab®.
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Figure 27 : Fit des données in vitro obtenues avec le logiciel BTLab® avec les deux systemes

Cole correspondant aux deux demi-cercles dans le plan complexe. X désigne la réactance de

I’impédance et R sa résistance.

Les paramétres des deux systémes Cole du fit de la Figure 27 sont regroupés dans le Tableau

5.
Tableau 5
Systeme Ry () R, (1) a C T
Cole 1 3781 105 0,689 0,83x10¢ 2,23x10*
Cole 2 13186,24 1,24 0,9944 7,92x1076 1,03x10°!

Sur la Figure 27, il est intéressant de remarquer qu’une déviation des données expérimentales
intervient au voisinage de la fréquence de coupure (maximum de —X(Q) sur le lieu
d’impédance) du premier systéme Cole, Cole 1 par rapport au fit correspondant. Il semblerait
que cela soit li¢ au deuxieme systéme Cole 2 (croix bleus) influant le Cole 1. Cela a pour effet
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notamment de réduire D’intervalle de fréquences sur lequel il est possible d’entiérement
identifier le systéme Cole en termes de parametres.

Des tests in vitro sur peaux d’oreille de cochon ont été réalisés dans le but d’observer les effets
de la pression sur les données de bioimpédance de la peau.

La peau a été préparée et montée sur une cellule de Franz comme susmentionné. La cellule n’a
pas été placée dans un bain marie (Figure 28).

Figure 28 : Configuration utilisée pour réaliser les mesures de bioimpédance afin de mettre
en exergue les effets de la pression sur la peau

Deux mesures d’impédance entre 10 Hz et 100 kHz avec un signal de test de 100 mVyg,,s ont
été effectuées avec le Solartron SI1260 en mode 2 pointes sur la peau saine puis sur la méme
peau aprés qu’une pression a été appliquée.

Cette dernicre est appliquée avec un dynamometre. La peau est retirée de la cellule puis est
déposée sur une feuille plastique. Un actionneur d’un diamétre de 21,2 mm, soit d’une surface
de 352 mm?, permet d’appliquer la force de 25 N soit une pression de 71 kPa uniformément sur
la surface de la peau (Figure 29).
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Figure 29 : Une force de 25 N avec un disque de 21,2 mm de diamétre est appliquée sur la
peau d’oreille de cochon pendant 60 minutes a [’aide d’'un dynamometre combiné a un
actionneur.

Cette peau endommaggée est ensuite remontée sur la cellule de Franz pour pouvoir la caractériser
¢lectriquement.

Une analyse comparative a été réalisée entre I'impédance des tissus sains et celle du tissu
endommagé.

O Sain
A Endommagé 60 minutes

O Sain
A Endommagé 60 minutes

10k =20

=30 4
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N k4 % -40
-50 -
100 T T T T T -60 T T T T T
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(a) (b)

Figure 30 : A gauche et a droite sont représentés, respectivement, le module et la phase de
[’impédance pour les tissus sains (noir) et les tissus ayant subi une compression de 60
minutes. Moyenne pour 2 échantillons.

Sur la figure précédente, le module de I'impédance de I’explant de peau porcine diminue apres
avoir subi un écrasement mécanique de 25 N pendant 60 minutes. En outre, la phase des tissus
endommagés tend vers 0. Ces tissus sont donc moins capacitifs et plus conducteurs. Cela
mettrait en exergue une perte d’intégrité¢ de la membrane cellulaire.

Cette étude in vitro met en exergue le potentiel de la spectroscopie d’impédance pour la
détection de plaie compressive.
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Dans la suite du manuscrit, nous verrons qu’une étude in vivo, suite logique a cette étude
préliminaire, a pu €tre mise en place afin d’adjoindre la complexité de la dynamique du vivant
a ce type de plaie compressive.

3. Mise en évidence de ’ulcére de pression sur tissu murin par bioimpédance
3.1. Mod¢le murin de 'ulcére de pression

Les différentes expérimentations in vivo ont été conduites conjointement avec le
laboratoire Hypoxie et Physiopathologies cardiovasculaires et respiratoires (HP2) de
I’Université Grenoble Alpes. Elles ont été menées sous la direction du Docteur Sylvain Kotzki,
Maitre de conférences, avec I’aide du Docteur Raphaél Bouvet et du Doctorant Axel Couturier.

De nombreuses études récentes se sont intéressées aux différents mécanismes in vitro et in vivo
impliqués dans le développement des ulcéres de pression. Quatre principales voies semblent se
dégager dans le développement des escarres de pression : 1ésions de type ischémie-reperfusion
[53], de type ischémie [54], des déformations cellulaires [55] ou des Ié€sions provoquées par
I’altération des fluides interstitiels et du drainage lymphatique [56].

Le mod¢le d’ulcere de pression utilis€ pour les manipulations est celui d’ischémie-reperfusion.
Un tissu privé de son approvisionnement en sang pendant une longue période peut réduire son
métabolisme afin de préserver sa fonction [53] [57]. Cette ischémie tissulaire peut, néanmoins,
déclencher une série d’événements conduisant a la dégradation ou a la mort de cellules

La reperfusion du sang vers ce tissu privé d’oxygene et de nutriments peut provoquer une
cascade d’éveénements déléteres [58]. Cette reperfusion subséquente a I’ischémie génére des
dérivés réactifs de 1’oxygéne (DRO/ROS en anglais) tels que des radicaux libres, une
défaillance mitochondriale, un dysfonctionnement endothélial et une inflammation stérile. Les
niveaux de ces radicaux libres surpassent la capacité de piégeage des radicaux libres induisant,
ainsi, un effet cytotoxique dans le tissu [59].

Différentes hypothéses ont été émises sur la composition des différentes voies de 1ésions
résultantes du cycle d’ischémie reperfusion. Elles comprennent le gonflement des cellules
endothéliales associées au recrutement de monocytes et de macrophages [60], la réduction du
diamétre des artérioles [61], un changement de perméabilit¢ des veinules postcapillaires
engendré par I’adhésion des leucocytes [62] et I’augmentation de la résistance a I’écoulement
au niveau de la microcirculation.

Plusieurs modeles in vivo ont été¢ développés sur la souris afin de cerner 1’étiologie de I'ulcere
de pression chronique au regard de 1’ischémie. La pression est appliquée grace a un dispositif
mécanique, généralement deux aimants, qui vient pincer la peau de 1’animal anesthésié et, ainsi,
créer I’escarre de pression. Certains modeles se basent sur I’application unique d’une pression
¢levée sur des animaux anesthésiés. Plusieurs griefs ont été émis contre ses modeles
cliniquement peu pertinents. En effet, ’anesthésie provoque divers effets physiologiques sur
I’animal une fois réveillé pouvant perturber les effets de la pression sur le développement de
I’escarre. En outre, les conclusions de ces études se basent, uniquement, sur 1’analyse des
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conséquences de I’ischémie sur le développement des ulcéres de pression en occultant la
blessure engendrée par la reperfusion. Il est, aussi, possible d’émettre quelques réserves sur
certains mod¢les tenant compte de cette derniére dans le développement de ’escarre en raison
de I'utilisation d’animaux anesthésiés et/ou des pressions élevées sur une période d’application
trop courte [63] [64].

Le modéle exploité au cours de nos tests a été développé par 'INSERM conjointement avec le
CHU de Lyon. Il a été adapté a partir du travail de Stadler et al. [65].

Les souris sont dépilées vingt-quatre heures avant le début de I’induction d’ulcere de pression
sur la moitié¢ base du dos (carré de 4 cm de coté environ). Les animaux doivent étre placés,
impérativement, dans des cages individuelles.

Le modele de 1ésion cutanée utilisé pour développer les ulceres est de type plaie de pression.
Des aimants sont apposés de part et d’autre d’un pli de la peau. Cette méthode est non invasive.

Les animaux sont anesthésiés avec de I’isoflurane sous masque. L’induction se fait avec un taux
de 3% et le maintien de 1’anesthésie a 1,5%. Une analgésie est réalisée sur I’animal avant la
création de ’escarre de pression grace a une injection de buprénorphine, agoniste partiel
morphinique, avec une concentration de 0,1mg/kg. Deux aimants (10 mm de diamétre, force de
5,5 N, MAGSY, Zlin-Prstné, République Tchéque) sont positionnés sur la peau rasée de
I’animal dans sa région dorsale, pincant a la fois sa peau et le panniculus carnosus sous-jacent
sur une épaisseur de 5 mm environ. Une pression d’environ 525 mmHg est appliquée grace a
ces aimants. La Figure 31 illustre les différentes étapes du modele d’escarre de pression in vivo.

5 mm de peau
<>

Aimant de 10 mm
de diametre ;
Pression d'environ
525 mmHg
— «

(@) (b)

Figure 31 : Schéma et photographies représentant la procédure expérimentale de création de
[’escarre montrant la position des aimants et la technique pour la création de ['ulcere de
pression sur le dos de la souris. (a) Schéma de principe. (b) Position finale des aimants afin
d’initier le cycle d’ischémie

Les ulcéres de pression sont créés avec trois cycles d’ischémie/reperfusion (Figure 32). Chacun
de ces cycles se compose de deux phases. La premiére consiste a appliquer une force
magnétique avec les deux aimants pendant deux heures suivie de la seconde comprenant un
relachement de cette pression pendant quinze minutes. A chaque étape, les animaux sont
replacés dans leur cage individuelle. Juste apres le relachement de la pression, une friction est
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appliquée sur chacun des escarres a 1’aide d’une fine tige métallique recouverte d’un morceau
d’essuie-tout : trois fois dans la direction cuisse-cuisse et trois dans la direction téte-queue. Cela
permet de reproduire au mieux les facteurs déclenchants de 1’ulcére du pied diabétique. Les
souris sont anesthésiées, uniquement, lors du positionnement des aimants et lorsque ces derniers
sont retirés. Les souris tolérent bien la procédure et reprennent leur activité normale une fois
les cycles d’ischémie/reperfusion terminés. Il faut six heures et trente minutes pour réaliser
I’ulcére de pression.

Finalement, pour chaque animal, deux escarres sont créées de manicre symétrique a la colonne
vertébrale avec environ 5 mm d’espacement (Figure 32).

F [

\\) \ / ' \\

p /,‘ y y / '
A y . y / . 4 y
2h ischémie 15min 2h ischémie 15min 2h ischémie
reperfusion reperfusion

Figure 32 : Trois cycles ischémie/reperfusion constituent le modeéle de ['ulcere de pression

3.2. Protocole expérimental

Le but de cette étude in vivo réalisée au sein du laboratoire HP2 est d’évaluer la
pertinence de la spectroscopie d’impédance comme détecteur d’escarre. De plus, a travers ces
essais, nous verrons si les mesures de bioimpédance peuvent servir a caractériser électriquement
I’évolution de la cicatrisation de cette plaie chronique.

Deux phases de manipulation in vivo ont été planifiées. La premicre, plus exploratoire, nous a
permis, tout d’abord, d’appréhender les exigences inhérentes aux expérimentations animales et
ensuite de caler les différents paramétres de notre protocole expérimental : type d’électrodes,
positionnement de ces derniéres vis-a-vis de la plaie, gel utilisé, ou encore les parametres
¢lectriques du balayage fréquentiel. Ensuite, la seconde phase a servi, non seulement, a
optimiser le protocole expérimental précédemment mise en place mais aussi a confirmer les
différentes conclusions obtenues lors de la premiére phase.

Les deux protocoles ont été approuvés par un comité local de révision institutionnelle (comité
¢thique de Grenoble : 489#20911-2019053010393924 v3) et menés en accord avec le guide
des Instituts Américains de la santé (National Institutes of Health) pour le soin et 1’utilisation
des animaux de laboratoire (the Care and Use of Laboratory Animals).
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Les souris servant a la phase 1 de I’expérimentation sont des males 4gés de onze semaines de
type C57BL/6JR]j. Les souris ont été acquises aupres de Janvier Labs (Le Genest-Saint-Isle,
France).

Les souris de la deuxiéme étude sont des males agés de onze semaines de type db/db (BKS(D)-
Lepr®/JOrIRj), modele génétique obése de diabéte de type 2. Les souris ont été acquises auprés
de Janvier Labs (Le Genest-Saint-Isle, France).

Les animaux sains et diabétiques possedent une fourrure épaisse et noire. Il est donc impératif
de les épiler afin de permettre I’étude de plaies. La dépilation provoque une 1égére irritation de
la peau. Cette derniére peut perturber la mesure d’impédance. Elle doit, donc, s’effectuer au
mieux 24h avant la réalisation des manipulations. Nous avons choisi de dépiler les animaux 72
h avant le début des expériences.

En outre, la dépilation favorise la pousse des poils. Ceci entraine 1’apparition d’ilots de poils
noirs sur la peau pouvant perturber la mesure. Ainsi, une seule dépilation a lieu au début de la
campagne de mesures.

Ces dernicres doivent étre placées dans des cages individuelles au mieux 24 heures avant de
réaliser la dépilation. Si ce n’est pas possible, il faut placer les souris dans des cages
individuelles juste aprés dépilation pour éviter qu’elles ne se mordent entre elles. Cette
agressivité est exacerbée par I’odeur de créme dépilatoire.

Le protocole suivant est utilisé pour la dépilation des souris des deux types.
11 faut préparer les ¢léments suivants :

e Un premier grand récipient d’eau tiede a une température d’environ 30°C et un
deuxieéme avec, ¢galement, de I’eau tiede mais complétée de savon hypoallergénique

e Créme dépilatoire Veet®

e Compresses

e Coton-tige

e Rasoir électrique

Les souris sont anesthésiées avec de 1’isoflurane (induction 4 % puis au masque a 2 %). Elles
sont placées sur une plaque chauffante a une température de 37 °C. Ensuite, les poils doivent
étre rasés de pres a I’aide du rasoir électrique. Les poils coupés sont retirés de I’animal a 1’aide
d’une compresse seche. La créme dépilatoire est étalée grace a un coton-tige sur la zone rasée
et est massée pour la répartir uniformément la créme entre les poils. La quantité déposée est
équivalente a une grosse noix. La créme doit étre laissée en contact avec la peau pendant 30
secondes.

L’excédent de créme est retiré a I’aide d’une nouvelle compresse séche. Une autre imbibée
d’eau savonneuse tiede permet de retirer les résidus de creme. Enfin, la peau est soigneusement
rincée avec une quatriéme compresse humide.

La peau est finalement séchée en la tamponnant avec du papier absorbant.

Chaque souris dépilée est placée dans une cage individuelle puis rentrée dans 1’animalerie.

170



Tout d’abord, une mesure d’impédance est réalisée sur chacun des emplacements des ulcéres
de pression pour chaque animal le jour précédent leurs réalisations ainsi que le jour de leurs
inductions. Cet ensemble de données correspond a la mesure d’impédance de référence
Zrer(w). L’emplacement des aimants est tracé au préalable avec un marqueur indé€lébile.

Ensuite, I'impédance Z; (w) est €évaluée, chaque jour, sur chaque plaie de pression, sur chacune

des souris, afin de réaliser un suivi de 1I’évolution de cicatrisation de la plaie chronique.

Les animaux sont maintenus sous anesthésie avec de 1’isoflurane sous masque. L’induction se
fait avec un taux de 3 % et le maintien de I’anesthésie a 1,5 %. Les souris sont placées sur une
plaque chauffante associée a un contrdleur de température animale (Physitemp TCAT-2LV)
pour les maintenir a 37 °C, afin de leur éviter une hypothermie (Figure 33) pendant la phase de
mesure d’impédance.

\

Figure 33 : Souris positionnée sur la plaque chauffante et maintenue anesthésiée sous
masque. La température de la plaque chauffante est de 37°C.

Lorsque cette mesure est terminée, les souris sont capables de revenir a une activité normale
apres quelques minutes.

Les mesures d’impédance sont réalisées par le Solartron SI1260 interfacé en USB sur un
ordinateur portable grace au controleur GPIB IEEE 488 de National Instruments (Figure 34).
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Figure 34 : Configuration expérimentale utilisée afin de réaliser la caractérisation électrique
des tissus murins

Afin de réduire la résistance de contact a I’interface entre la peau et I’¢lectrode, de I’hydrogel
est déposé sur chaque pdle des électrodes sur une épaisseur d’environ 1 mm. Il s’agit du
Suprasorb G. Ce gel est principalement composé d’eau associé a du carboxyméthylcellulose et
de propyléneglycol. Le gel permet de désagréger les tissus nécrotiques et d'éliminer les dépots,
en particulier dans les plaies profondes. Il est, en outre, particuliérement visqueux et ne risque
pas de s’étaler lors de I’application de 1’¢lectrode sur le dos de 1’animal.

Afin de caractériser I’atteinte des différentes couches constitutives de la peau engendrée par
I’ulcére de pression, les électrodes sont placées au centre de ce dernier (Figure 35).

Electrode
Gel

Derme
Hypoderme

lectrodes

Muscle

Figure 35 : Disposition des électrodes utilisée lors des mesures de bioimpédance. La zone
rouge correspond a l'ulcere de pression.

Comme le suggere la figure précédente, nous avons opté pour une mesure deux pointes. La
technique quatre pointes fournit une mesure plus précise de ’impédance que celle deux pointes
car I’'impédance parasite provenant des cables est ¢liminée. Cependant, comme 1’ont souligné
Swisher, S. L. et al, dans les informations complémentaires a leur article « Impedance sensing
device enables early detection of pressure ulcers in vivo » [66], en pratique, les mesures quatre
pointes in vivo deviennent difficiles, intrinséquement en raison de divers facteurs tels que le
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« probléme du chemin du courant » et les contacts non idéaux a I’interface électrode-tissu. Il
est particulieérement ardu de mesurer I’impédance de matériaux non-homogenes.

En effet, le courant empruntera le chemin de plus petite résistance entre deux ¢lectrodes plutot
que la voie directe qui est normalement prévue pour un matériau homogene. Ce probléme de
conduction est amplifi¢ avec une configuration a quatre ¢électrodes méme si cette technique
permet de réduire drastiquement les problémes d’impédance de contact et de parasitage. Un
systéme de mesure d’impédance avec 4 pointes alignées repose sur I’hypothése que le courant
généré par la paire d’¢électrodes extérieures traverse le tissu a caractériser uniformément et que
la tension résultante mesurée par les électrodes intérieures permet de déterminer 1’impédance
par application de la loi d’Ohm. Cependant, si le courant emprunte un chemin autre que celui
tout indiqué, c’est-a-dire tout droit dans le matériau entre les électrodes de mesure, la tension
résultante donnée par U = Z[ pourrait s’avérer tres faible faussant, ainsi, la caractérisation.

Les systémes de mesure a haute précision se basent sur une fonction de nivellement automatique
permettant d’assurer la linéarité lors des mesures d’impédance qui empire le probléme. En effet,
comme le courant des ¢lectrodes de commande contourne le tissu situé entre les électrodes de
détection, le circuit de commande doit forcer afin de maintenir une tension constante au niveau
des ¢lectrodes de détection. La mesure de bioimpédance devient alors difficile.

Cette incertitude autour du chemin du courant est toujours présente avec la technique deux
pointes mais I’impact sur la mesure d’impédance est bien moindre.

Nous avons donc opté pendant nos expériences animales pour une mesure a deux électrodes.

Les électrodes flexibles sont maintenues sur le dos de I’animal avec un film adhésif
Tegaderm™ 3M. En outre, ce dernier permet, également, d’exercer une pression afin de réduire
la résistance de contact a I’interface électrode-tissu (Figure 36).

Figure 36 : Les électrodes flexibles sont maintenues avec un film adhésif Tegaderm™ 3M
pendant la mesure.

En paralléle de ces mesures de bioimpédance, pour évaluer I’évolution de la Iésion de pression,
des photographies sans flash des zones 1€sées ont été prises tous les jours sur dos bien plat. La
source lumineuse et la distance appareil photographique-sujet photographié sont constantes.
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Pour chaque souris, trois photos sont prises :

e FEscarre flanc droit
e Escarre flanc gauche
e Vue d’ensemble du dos 1’animal avec les deux escarres

Un cercle de diameétre 14 mm est utilisé comme référence de mesure.

Les mesures de surface de 1ésion pour les jours de suivi ont été effectuées a 1’aide du logiciel
Image] a partir des photographies macroscopiques.

Le protocole pour le traitement des images est le suivant :

e Ouvrir la photographie a I’aide d’ImageJ

e Utiliser I’outil ligne F2 pour tracer le diameétre intérieur du cercle servant de mesure de
référence dans les images

e Indiquer au logiciel ImagelJ via I’outil Set Scale F3 que cette ligne vaut 14 mm

e Délimiter la zone 1ésée

e Mesurer la surface des zones lésées avec la touche F5. Une nouvelle fenétre apparait
avec la valeur.

Cette dernicre valeur est, par la suite, reportée dans une feuille Excel.

Afin de pouvoir établir un lien entre le comportement électrique des tissus obtenues apres
analyse des spectres d’impédance et la cinétique biologique de cicatrisation a des jours clés, des
prélevements de peau ont été effectuées afin de pouvoir réaliser des coupes histologiques.

Ces résultats d’histologie ont été obtenus a partir de tissus prélevés aux différents jours clés.
Ces tissus ont été fixés puis inclus en paraffine.

Chacun de ces prélévements est précédé de la mise a mort de I’animal. Elle s’effectue par
dislocation cervicale sous anesthésie.

Les prélevements sont réalisés dans les cinq minutes qui suivent la mort de 1I’animal.
Pour pouvoir prélever les échantillons de peau, le protocole suivant a été respecté :

e Dépiler la peau pour prélever des tissus non Iésés ou complétement cicatrisés. Pour les
tissus endommaggs, il n’y aura pas de dépilation mais uniquement un rasage de pres.

e Nettoyer la peau a I’éthanol 70° puis sécher cette derniere avec du papier absorbant. Il
faut veiller a une évaporation totale de 1’éthanol.

e Enfin, prélever les échantillons de peau pour I’analyse histologique ultérieure.
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Le prélévement s’effectue de la manicre suivante :

Prélévements
pour coupes
histologiques

Figure 37 : Procédure de découpe de peau afin de réaliser les échantillons pour les
coupes histologiques

Les échantillons de peau prélevés sont, ensuite, placés a plat entre deux mousses dans une
cassette. Le tissu est fixé dans un bain d’alcool-formol-acide acétique pendant 24 heures a
température ambiante.

3.3. Analyse des résultats et discussion

L’un des buts de cette phase de manipulation in vivo est d’étudier la viabilité¢ de la
mesure d’impédance comme détecteur de plaies chroniques comme, dans notre cas, les ulcéres
de pression.

Comme susmentionné, deux types d’animaux ont été utilisés au cours de cette phase de
manipulations : des souris saines et des souris diabétiques. Les caractérisations électriques des
plaies ont été menées au cours de deux campagnes. Ici, il ne s’agira pas de conclure si le diabéte
a une influence sur I’apparition de 1’ulcére de pression.

Les souris non diabétiques représentent une population de plaies de 6 échantillons et celles
atteintes du diabéte (hyperglycémiques) constituent une population de 8 plaies. Nous avons
donc un panel de 14 échantillons a notre disposition pour apporter une conclusion a notre
hypothese de départ.

Le systéme mesure I’impédance en utilisant une tension constante 100 mVy,,s comme signal
de test aux fréquences comprises entre 10 Hz et 100 kHz. Ce signal passe au travers les deux
poles des électrodes.

Les résultats de ces mesures sont regroupés dans les figures Figure 38 et Figure 39. Pour les
souris non diabétiques, la moyenne est effectuée sur six plaies. La moyenne du module et de la
phase pour les souris diabétiques a été calculée sur 6 plaies.
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Figure 38 : Comparaison des moyennes du module (a) et de la phase (b) de 'impédance pour
souris C57 avec une peau saine et une peau avec ulcere de pression a Jour 1 et 2
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Figure 39 : Comparaison des moyennes du module (a) et de la phase (b) de 'impédance pour
souris BKS avec une peau saine et une peau avec ulcere de pression a Jour 1 et 2

Sur ces deux figures, il est clair que le module diminue et la phase de I’impédance augmente
aux Jours 1 et 2 de I'ulcere de pression. Ces deux valeurs caractérisant I’impédance complexe
tendent vers 0. Ceci se traduisant électriquement par des tissus plus conducteurs et moins
capacitifs.

Ces résultats sont en adéquation avec une perte d’intégrité cellulaire caractéristique de mort
cellulaire [67]. Ces résultats ont été mis en exergue par Swisher, S. L. ef al. dans leur article
Impedance sensing device enables early detection of pressure ulcers in vivo. Cependant, le
modele d’ulcere de pression est différent. L’ulcere est induit, dans 1’étude américaine, avec un
cycle d’ischémie d’une ou trois heures. Notre méthode d’induction dure six heures et trente
minutes avec trois cycles d’ischémie de deux heures et deux cycles de reperfusion de quinze
minutes chacun. En outre, la pression appliquée est plus importante dans notre étude de 1’ordre
de 525 mmHg contre environ 50 mmHg dans I’étude américaine.
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La fréquence F = 5248,075 Hz a été choisie comme fréquence de seuil afin de détecter I’ulcére
de pression. Les valeurs de module et de phase de I’'impédance pour cette fréquence sont
regroupées dans le Tableau 6.

Tableau 6
F =5248,075 Hz 1Z|cs7 ©(Z)cs7 1Z|5xs 0 (Z)pks
Peau saine 2279 Q —62° 4122 Q —-53°
Ulcere de pression 1429 0 _570 3189 O _49°
Jour 1
lcé i
Ulceére de pression 1562 0 _5po 3040 Q. _44°
Jour 2

Les aires sous les courbes du module de I’'impédance ont également été calculées pour les souris
BKS a I’aide du logiciel d’IBM SPSS afin de mettre en exergue la spectroscopie d’impédance
comme technique de détection de plaies chroniques.

Diabete: Y, Measure: Magnitude

Moyenne AUC Totale 10 a 1000000Hz

0 1 2

Day
Error Bars: +/- 1 SD

Figure 40 : Aire sous la courbe de la magnitude de |'impédance mesurée pour les souris BKS.
La colonne 0 correspond a Peau saine, la colonne 1 a Ulcere de pression Jour I et enfin la
colonne a I’Ulcere de pression Jour 2

La mesure journaliére d’impédance nous a permis d’établir une premicre indication sur le suivi
de cicatrisation de ’ulcére de pression.

Par la suite, apres cette analyse qualitative des données d’impédance permettant d’affirmer que
la spectroscopie d’impédance permet de détecter I’escarre, une étude quantitative a été menée.
Le but de cette dernic¢re est d’examiner la mesure de bioimpédance comme indicateur de la
cicatrisation de cette plaie chronique.
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Une mesure d’impédance sur peau saine pour les souris BKS est, tout d’abord, réalisée nous
servant de référence. Une mesure journaliere électrique sur chacune de leurs plaies est, ensuite,
effectuée.

Les données sont stockées sur ordinateur pour analyse suivant la méthode présentée ci-dessous
(Figure 41).

Techniques d’optimisation

Mesures

de o Origin
bioimpedance 5 g

Extraction
des parametres de fit
’ Analyse

de ces parametres

Nonlinear
Least Square
NLS

I MATLAB

00 200k 400k 600k 800K 1000k 1200k

Résistance, R (0)

Ry — Reo CPE

Modele de
Cole

Figure 41 : Méthode utilisée pour analyser les données d’impédance récoltées. 1l s’ agit
d’utiliser le modeéle d’impédance de Cole et d’en extraire les parametres pour chaque jour.
Ces derniers seront analysés pour en étudier leur variation au cours de la cicatrisation.

Le modéle d’impédance de Cole est utilisé afin d’analyser et d’apporter des conclusions sur les
mécanismes de cicatrisation grace a I’extraction des paramétres associé€s a ce modele empirique.
Ce modele a été présenté a la partie précédente traitant des résultats de la partie in vitro (Partie
2.3).

Un exemple montrant la pertinence de la spectroscopie d’impédance comme indicateur de la
cicatrisation de plaie chronique est montré aux figures suivantes.
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Figure 42 : Une mesure est effectuée sur peau saine (Sain) puis pendant 4 jours sur [ 'ulcere
de pression (Endommagé Jour). Sont représentés ici le module (a) et la phase de l'impédance

(b).

Il est intéressant de noter que le module de I’impédance diminue le jour suivant la création de
I’escarre (Endommagé Jour 1) puis tend a remonter les jours suivants jusqu’a la valeur de peau
saine. Cette méme tendance s’observe ¢galement sur la phase de I’impédance.

La spectroscopie d’impédance semblerait donc étre pertinente dans le suivi de cicatrisation de
plaies ischémiques.

Comme indiqué a la Figure 41, deux logiciels ont ét¢ utilisés afin d’exploiter au mieux les
données d’impédance en les fittant avec le modele Cole et en extrayant les paramétres de ce
modele.

Sur le logiciel Origin Lab, la partie réelle et imaginaire du modéle Cole en formulation RC sont
fittées grace a la méthode des moindres carrées. La tolérance est fixée a 10715 et le nombre
d’itérations est fixée a 500.

En outre, le critére, pour trouver I’intervalle de fit le plus optimal sur le lieu d’impédance, utilise
le khi-deux. En effet, sur I’intervalle considéré, sa valeur doit étre le plus proche possible de 1
et méme inférieur. Un exemple est présenté a la figure suivante :
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Figure 43 : Exemple de fit sur données in vivo en utilisant le logiciel OriginPro

La qualité du fit de la Figure 43 est bonne. Les parameétres de ce fit sont donnés dans le Tableau

7.
Tableau 7
Paramétre Valeur Ecart type
R, (Q) 1107,39192 + 5,92492
Ry (Q) 36977,67767 + 230,88005
C 4,26396E-8 + 5,45776E-10
a 0,83485 + 0,00134

L’écart type calculé par le logiciel OriginPro pour chacun des parameétres du systeme Cole
présentés dans le tableau ci-dessus est respectivement égal a 0,53 %, 0,62 %, 1,28 % et 0,16 %
de la valeur du parametre, ce qui montre la qualité du résultat obtenu.

Plusieurs fichiers de mesures 'ont tout d’abord été traités de maniére manuelle afin de
déterminer les parameétres du systéme Cole et de mettre au point une procédure systématique
d’analyse. Compte-tenu du temps nécessaire au traitement d’un seul fichier et du nombre total
de fichiers a étudier, de I’ordre de plusieurs centaines, nous avons décidé de développer un
script Matlab!. Ce dernier permet d’automatiser cette recherche des paramétres du systéme Cole
sur un grand nombre (> 300) de fichiers de données expérimentales en tirant profit des
fonctionnalités du langage Matlab a savoir la présence de deux fonctions d’identification de
parametres qui sont Isqnonlin et fmincon et pour lesquelles nous avions déja une certaine
expérience de leur utilisation pratique.

La bibliotheque zfit qui a été ainsi créée est, donc un ensemble de fonctions qui a pour but de
traiter les fichiers expérimentaux de mesure de bioimpédance. Ces données sont sauvegardées

! Les sources seront disponibles ultérieurement dans ’article « A Matlab library for the automatic extraction of
Cole Model parameters applied to bioimpedance data » en cours de préparation.
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en ASCII suivant le format constitu¢ de trois colonnes : fréquence, résistance, et opposé de la
réactance mais aussi suivant un format CSV créé par le logiciel SmaRT associé a I’appareil de
mesures SOLARTRON. Les deux types de fichiers sont pris en compte par zfit.

Les quatre formulations suivantes de I’impédance complexe sont prises en compte dans zfit :
1- Simple Cole en formulation C

2- Double Cole correspondant a la superposition de deux systémes Cole utilisé dans la
partie in vitro

3- Poon Choy [68]
4- Hirschorn [69] [70]

Pour chacune de ces relations, un algorithme d’identification paramétrique a été utilisé afin de
déterminer les parameétres critiques de ces modeles, a savoir :

e La résistance basse fréquence R
e La résistance haute fréquence R,
e L’¢lément a phase constante C(f)
e Le parametre adimensionnel a

L’étude bibliographique a mis en évidence que les algorithmes de minimisation utilisés dans
des codes souvent écrits dans le langage Matlab reposent soient sur une technique de
minimisation :

- avec contraintes inégalités (fonction finincon de Matlab) [71]
- sans contraintes (fonction Isqnonlin de Matlab ou fiminsearch de Matlab) [72]

Le point commun de ces méthodes est la nécessité de programmer la fonction a minimiser. Il
est classique et naturel d’utiliser un critére de moindres carrés « non linéaire » compte-tenu de
la dépendance en fréquence des valeurs mesurées qui sont une fonction non-linéaire de la
fréquence de mesure. Deux critéres sont souvent programmeés, le premier évaluant la variation
absolue est donné par la relation suivante :

Fa= ) (8 =) + (7 — yg)’ (3.52)
i

Tandis que le second prenant en compte une sorte de variation relative est exprimé par la
relation :

2 2
_ S =)+ (07 — i) (3.53)

Sx) + o)’

T

Il est apparu dans nos simulations numériques que le critére relatif a donné de meilleurs résultats
que le critére absolu sur les données traitées.
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L’utilisation de ces fonctions Matlab fmincon et Isqnonlin n’a pas posé de difficulté compte-
tenu des aides disponibles en ligne et de I’expérience déja acquise. Cependant, assez
rapidement, nous avons observé un accord extrémement variable entre les données mesurées et
celles prédites par le modéle qui semble dépendre fortement des données expérimentales et ce
indépendamment des paramétres numériques liés a I’identification. Cela ne nous a pas permis
d’obtenir systématiquement des valeurs de paramétre réalistes. En effet, il est apparu qu’en
fonction du point de départ de I’algorithme de minimisation, les valeurs trouvées des parametres
pouvaient ne pas étre physiquement réalistes car la plage de fréquence mesurée s’étalait
seulement entre 10 Hz et 1 MHz. Une plage de fréquences plus importante aurait permis de
mieux identifier I’intégralité des systemes de Cole relatifs aux mesures effectuées.

Il est a noter que la formulation primitive des équations de Cole ne semble pas se préter
facilement a I’identification paramétrique, c’est la raison pour laquelle un certain nombre
d’articles de la littérature utilisent la formulation en capacité C, pour « linéariser » le
comportement de la formulation Cole et déterminer plus aisément ces paramétres (Extracting
the parameters of the double-dispersion Cole bioimpedance model from magnitude response
measurements). Ceci nous a incité a approfondir 1’étude bibliographique pour déterminer si ce
probléme avait déja été rencontré. Il s’aveére qu’en générant aléatoirement des points initiaux
différents pour la méthode de minimisation il est possible d’accroitre notablement la qualité du
fit obtenu en prenant la valeur des paramétres correspondant alors au minimum des minimas
obtenus [73] [74] [75] [76]. Pour ce faire, la distribution uniforme a été choisie pour obtenir des
valeurs aléatoires uniformément réparties dans un intervalle donné grace a la fonction Matlab
rand(1) [77].

Il est a noter que ces points initiaux appartiennent toujours a un intervalle spécifié a priori qui
correspond a une plage physiquement réaliste des paramétres de Cole.

Cette modification qui a donné de bons résultats sur un certain nombre de fichiers a parfois
échoué. Ceci nous a permis de comprendre qu’il était nécessaire d’ajouter un traitement
supplémentaire aux données expérimentales qui parfois avaient un profil trés bruité. Pour ce
faire, un algorithme original de type dichotomie consistant a sélectionner un ensemble contigu
de points expérimentaux afin de minimiser 1’erreur quadratique a permis d’obtenir une nette
amélioration de la qualité du fit, en ce sens que les valeurs des paramétres trouvés étaient
systématiquement réalistes et que le fit se superposait aux données expérimentales. Ceci a été
observé sur les centaines de fichiers expérimentaux traités.

Le cott de calcul de I’algorithme proposé est proportionnel :
1- Au nombre de points de départ choisis aléatoirement (en pratique de 1’ordre de 10?)
2- Au nombre de points expérimentaux (en pratique de 1’ordre de 150)
3- Des paramétres numériques liés aux méthodes de minimisation employées a savoir :
a- Le nombre d’appels de la fonction & minimiser (en pratique de 1’ordre de 10%)
b- La valeur numérique du critére de convergence retenu de I’ordre de 10-1°. Le choix

du critere de convergence utilisé dans le programme est donné par I’équation (3.53).
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Ceci explique qu’une identification de qualité nécessite un temps calcul de 1’ordre de plusieurs
minutes pour traiter un fichier.

Un certain nombre d’expérimentations numériques ont cependant été nécessaires pour
déterminer le nombre optimal de points de départs choisis aléatoirement car il est a noter que
tout algorithme de minimisation ne peut déterminer qu’un minimum local car trés souvent la
fonction a minimiser posséde plusieurs minimums. C’est la raison pour laquelle en prenant le
minimum de tous les minimums obtenus, on peut se rapprocher du minimum absolu qui existe
nécessairement car la fonction & minimiser, i.e. le critére d’erreur quadratique, est positive,
continue sur un compact (partie fermée et bornée) de R*.

Comme indiqué précédemment, un point trés important dans 1’exploitation des données
expérimentales est de pouvoir lancer de manicre automatique la recherche des paramétres sur
un trés grand nombre de fichiers sans intervention de I’utilisateur. Un script Matlab, lisant un
fichier de parameétres contenant les noms des fichiers de mesures expérimentales a traiter, lance
I’algorithme couplant aléatoire et dichotomie. A I’issue du traitement, tous les parametres
numériques sont consignés dans un fichier ASCII. Ce dernier contient, également, un
récapitulatif des parameétres du modele de Cole obtenus et sous forme de colonnes, les valeurs
de résistance et de réactance mesurées et calculées en fonction de la fréquence, permettant ainsi
un post traitement éventuel avec Excel.

Afin de faciliter I’analyse des nombreux résultats obtenus, des figures au format .png ont été
systématiquement créées et nommeées en fonction du nom du fichier de données traité. Par
ailleurs, pour chaque répertoire contenant un ensemble de fichiers expérimentaux
correspondant a une journée de mesure, un fichier de synthése au format .txt pouvant été lu par
Excel a aussi été généré. Celui-ci contient le nom du fichier de données expérimental traité mais
aussi les valeurs des parametres physiques obtenus par identification.

Il est a noter que seule la recherche des paramétres du simple Cole a nécessité I'utilisation de
la double méthode aléatoire/dichotomie. Dans le cas du double Cole, il a été constaté que la
méthode aléatoire seule permettait d’obtenir un excellent accord entre les données mesurées et
celles fittées. Ceci peut s’expliquer par la qualité des données mesurées.

La mise au point de la bibliotheque Matlab s’est étalée sur cinq mois environ compte-tenu
notamment, des aller et retours entre 1’¢tude bibliographique, 1’écriture des fonctions Matlab
mais surtout la mise au point de I’algorithme dichotomique sans lequel les résultats obtenus
étaient peu précis. La Figure 44 présente de maniere schématique la procédure algorithmique
qui a été programmée dans la bibliotheque zfir. L’identification des quatre paramétres est
obtenue grace a I’appel a Isqnonlin ou fimincon représentée en rouge et dont le choix est laissé
a I’utilisateur. Il est a noter que la fonction Isqronlin a donné de meilleurs résultats que fimincon
pour nos jeux de données.
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Figure 44 : Algorithme du programme Matlab permettant l’extraction des parameétres du
systeme simple Cole a l’aide d’un algorithme dichotomique couplé a une génération aléatoire
des paramétres initiaux.

La Figure 45 représente I’évolution de la partie réelle et imaginaire de I’impédance complexe,
respectivement la résistance et 1’opposé de la réactance en fonction de la fréquence mesurée.
Dans ce cas, 1’équation d’un simple Cole est utilisée. On constate qu’un accord notablement
satisfaisant entre les données expérimentales et celles simulées sur une plage de deux décades
en fréquence. Cependant pour les trés basses (inférieures a 100 Hz) et trés hautes fréquences
(supérieures a 1 MHz), le désaccord a été expliqué plus haut.
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Figure 45 : Evolution de la partie réelle (Graphe de gauche) et de la partie imaginaire
(Graphe de droite) de 'impédance de tissu mesurée en fonction de la fréquence. Les cercles
rouges correspondent aux données expérimentales tandis que les courbes bleues au fit.
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La Figure 46 montre un excellent accord entre I’expérience et la simulation pour les lieux
d’impédance.
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Figure 46 : Lieu d’impédance pour les mémes mesures expérimentales que celles de la figure
49. Les cercles rouges correspondent aux données expérimentales. Le trait bleu continu
correspond aux données fittées.

Ceci montre que les résultats d’identification sont fortement dépendant de la qualité des
données mesurées.

Nous pouvons confronter les deux méthodes de fit : celle avec le logiciel OriginPro® et celle
avec le script Matlab associ¢ a la bibliotheque zfit. Prenons 1’exemple de la souris
hyperglycémique 2 au deuxiéme jour de I’escarre du flanc gauche.

Tableau 7
Souris 2 gauche a Ry (Q) R, (Q) c(f)
OriginPro® 0,74 29246 943 1,65 x 1077
Matlab 0,71 32552 849 2,1 x 1077
Erreur relative 4% 11,3 % 9,9 % 27 %

En calculant I’erreur relative globale entre celle obtenue par zfit et celle obtenue par OriginPro®
par une moyenne géométrique, il apparait que celle-ci est d’environ 10 %. Toutes les
identifications paramétriques ont été obtenues avec la bibliotheque zfit car elle permet
d’exporter de manicre automatique au format.

L’erreur relative pour les parametres a, R, et R, est globalement satisfaisante. L’ erreur est plus
importante pour la détermination de la valeur de I’élément a phase constante. Cette différence
peut provenir de la sélection de I’intervalle de points par I’algorithme.
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Les propriétés électriques du stratum corneum et de la peau saine sous-jacente ont été étudiées
pour la premicre fois par Yamamoto et al. dans leurs travaux de 1976 [49]. Ils ont caractérisé
I’impédance de la peau de ’avant-bras c6té ventre avec un systeme a deux électrodes. Ces
derniéres sont de type Argent/Chlorure d’argent. Elles sont remplies de gel a 18 % de chlorure
de sodium. Les mesures ont été effectuées 30 minutes apres avoir posé les électrodes sur la
peau. La peau a été arrachée avec du scotch en cellulose 15 fois. Le but de cette étape est de
retirer le stratum corneum. Ils ont également mesuré I’impédance de chaque couche retirée.
Ceci leur a permis de caractériser électriquement la couche cornée. Une importante découverte
de Yamamoto et al. est que I'impédance des différentes couches retirées du stratum corneum
ne produit pas un arc de cercle Cole-Cole. En revanche, I’'impédance de la peau restante apres
ces différentes étapes produit un arc de cercle Cole-Cole. Ainsi, la caractérisation électrique
dans le volume de la peau est dépendant de la fréquence.

L’impédance de la peau est dominée par I'impédance de la couche cornée aux basses
fréquences, inférieures a 10 kHz [51]. Cette contribution tend a diminuer avec 1’augmentation
de la fréquence de caractérisation. En effet, Martinsen et al. [52] ont montré, a travers une
simulation par éléments finis sur un systtme a deux électrodes concentriques utilisé par
Yamamoto et al. dans leurs travaux (1986), [78] que la couche cornée de la peau représentait
pres de 50 % de I'impédance totale mesurée a 10 kHz puis diminuait avec la fréquence, pour
n’atteindre, finalement, plus que 10 % a 100 kHz. Comme évoqué dans le Chapitre 1, dans la
partie Diffusion d’actifs dans la peau, 1’épaisseur du stratum corneum varie énormément en
fonction de la zone du corps considérée : de 10 pm a 1 mm pour la voute plantaire. Cette couche
cornée peut étre considérée comme un électrolyte solide avec supposément des ions qui peuvent
se mouvoir et contribuer a la conductibilité DC [11]. La conductibilit¢ AC provient plus des
lipides et des protéines qui peuvent étre tres chargés. Ainsi, le paramétre R, correspondant a la
résistance basses fréquences du modele de Cole, permettrait de caractériser 1’état d’intégrité du
stratum corneum. Le paramétre R, résistance hautes fréquences, indiquerait 1’intégrité des
couches plus profondes de la peau.

Le paramétre o est sans dimension et est compris entre 0 et 1 pour des tissus biologiques [79].
Pour une peau saine, cette valeur est de I’ordre de 0,8 [80]. En outre, lorsque ce paramétre est
¢gal a 1, ’élément a phase constante (CPE) se comporte comme un condensateur. Ainsi, la
diminution de ce paramétre pourrait indiquer une perte d’intégrité des membranes cellulaires
[47]. Les variations du paramétre C refletent ’hétérogénéité de la peau a travers la distribution
des constantes de temps [81].

Afin de mener correctement notre analyse prédictive sur I’état de cicatrisation de 1’ulcere de
pression, une premicre mesure sur chacune des souris la veille de la réalisation de 1’escarre noté
Jour 1 et une autre le jour de sa réalisation noté Jour 2 ont été effectuées. Ainsi pour un nombre
d’échantillons égal a 5, cela nous donne un total de 10 mesures par jour.

Pour chacune des mesures, grace a la méthode présentée a la Figure 41, les paramétres R, Ry,
C et a du modele de Cole ont été extraits des diagrammes de Nyquist avec OriginPro. Ces
données sont regroupées dans les graphes et tableaux suivants.
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La moyenne est calculée sur les 10 mesures et 1’erreur type de la moyenne (S.E.M) est fournie
par la formule suivante :

S.EM =

Sl

Avec o I’écart type et n le nombre d’échantillons.
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Figure 47 : Parametre R, sur peau saine pour chaque souris hyperglycémique (a) Jour 1 (b)

Jour 2
Tableau 8
E t 1
Jour Paramétre Valeur moyenne rreur  type de la
moyenne
Jour 1 Ry (Q) 121382,4162 25080,92172
Jour 2 Ry () 76276,95841 14588,02042

Ce parametre présente une certaine variabilité entre les différents animaux. En effet, ce
parametre de fit est intrinséquement lié aux basses fréquences et reflétent donc 1’état de surface
de la peau et le milieu extracellulaire. En outre, I’erreur type de la moyenne plus importante au
Jour 1 qu’au Jour 2 pourrait étre due au rasage, la peau ayant eu une journée supplémentaire

pour cicatriser.

La valeur de R, pour la souris 2 du c6té gauche (S2G sur la Figure 47) est de 322874 () au Jour
1 et de 18799 Q au Jour 2. Pour la suite de notre étude, le c6té gauche de cette souris sera exclu.
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Figure 48 : Parametre R, sur peau saine pour chaque souris hyperglycémique (a) Jour 1 (b)
Jour 2
Tableau 9
Jour Paramétre Valeur moyenne Erreur —type de la
moyenne
Jour 1 R, (Q) 1108,08421 32,85252
Jour 2 R, (Q) 1096,96703 49,67348

Ce paramétre varie moins que le parameétre précédent. En effet, le paramétre R, est déterminé
par intersection de I’arc de cercle en haute fréquence et permet de caractériser du volume entier
et les tissus profonds et varie donc assez peu pour une peau saine.
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Figure 49 : Parametre C sur peau saine pour chaque souris hyperglycémique (a) Jour 1 (b)
Jour 2
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Tableau 10

Jour Paramétre Valeur moyenne Erreur —type de la
moyenne
Jour 1 C 5,95148E-8 8,20337E-9
Jour 2 C 8,24524E-8 1,61357E-8

Le paramétre C correspondant a 1’élément a phase constante permet de décrire les propriétés
des membranes cellulaires des tissus ainsi que la permittivité des tissus biologiques. Ce
parametre pour la souris 4 sur son flanc gauche varie énormément entre le Jour 1 et le Jour 2.
Ce flanc sera, donc, exclu de notre étude.

0,9 0,9

I Paramétre o

Jour 2 Peau Saine

Il Paramétre o

Jour 1 Peau Saine

$2G S2D S3G S3D S4G S4D S5G S5D S6G S6D
Souris

Figure 50 : Variation entre souris du parametre a sur peau saine pour chaque souris
hyperglycémique (a) Jour 1 (b) Jour 2

$2G S2D S3G S3D S4G S4D S5G S5D S6G S6D
Souris

(a) (b)

Tableau 11
Jour Paramétre Valeur moyenne Erreur —type de la
moyenne
Jour 1 a 0,80446 0,00944
Jour 2 a 0,79122 0,01235

Ce parametre caractérisant le tissu présente 1’avantage de ne pas étre dépendant de la géométrie
du tissu si le volume de ce dernier est constant et ne dépend pas de la fréquence. La grandeur o
est une constante caractérisant le matériau tout comme la permittivité¢ . Ce paramétre sans
dimension tient compte des imperfections des membranes cellulaires a se comporter comme
des condensateurs parfaits. Le paramétre a est toujours positif et inférieur ou égal a 1. Si le
parametre « vaut 0 alors la membrane doit étre une résistance parfaite sinon s’il vaut 1 alors la
membrane est un condensateur parfait. La valeur de 0,8 typique pour une peau saine se retrouve
aux deux jours dans le Tableau 11.
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Afin d’observer ’effet des trois cycles d’ischémie-reperfusion sur les tissus, des mesures de
bioimpédance ont été faites juste apres 1’induction de 'ulcére de pression, une heure et trois

heures apres.
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Figure 51 : Diagramme de Nyquist des mesures de bioimpédance pour la souris 3
hyperglycemique. Comparaison entre une peau saine (Sain) et des tissus endommagés a 0 h, 1
h, et 3 h pour la plaie du flanc gauche (a) et du flanc droit (b)

Sur la Figure 51, I’'impédance diminue fortement apres les trois cycles d’ischémie. La réactance

diminue indiquant une perte d’intégrité cellulaire. Cette tendance se retrouve sur les deux flancs

de la souris 3.

Les résultats des fits avec le systeme de Cole pour le c6té gauche de la souris 4 sont répertoriés
dans le Tableau 12.

Tableau 12
S3G Ry (Q) R, (Q) C a
Sain 108096,45253 1127,69114 6,67235E-08 0,79641
Endommagé 0 h 15808,17 881,145 1,06E-07 0,7869189
Endommagé 1 h 27208,26 918,127 7,76E-08 0,8010199
Endommagé 3 h 12016,84 813,1499 1,20E-07 0,7783286

S3D R, (Q) R., (Q) C a

Sain 147592,8617 1004,07803 4,47E-08 0,8279
Endommagé Oh |  41948,94 708,9922 1,02173E-7 0,78448
Endommagé 1 h | 3199587 679,6076 8,33678E-8 0,80555
Endommagé 3 h 13181,18 614,7748 1,10575E-7 0,77408
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Figure 52 : Variation du parameétre R entre tissu sain et tissu endommagé juste apres la
réalisation de ['ulcére de pression, apres 1 h et apres 3h pour la Souris 3 : (a) Coté gauche

(b) Coteé droit

Le parametre R, du modéle Cole, caractéristique des basses fréquences, diminue passant de
quelques centaines de milliers d’ohms a une vingtaine de milliers. Cela pourrait signifier que le
milieu extracellulaire devient plus conducteur. En effet, les contraintes mécaniques provoquent

un éclatement des membranes cellulaires.
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Figure 53 : Variation du parametre R, entre tissu sain et tissu endommagé juste apres la
réalisation de [’'ulcére de pression, apres 1 h et apres 3h pour la Souris 3 : (a) Coté gauche

(b) Coteé droit

Le parameétre R,, suit aussi cette tendance comme le montre la Figure 53. Ce parametre est

caractéristique des hautes fréquences. L’escarre est aussi observable dans le volume entier du
tissu et commencerait a se développer dans les tissus plus profonds.

Pour I’analyse de la cicatrisation sur souris hyperglycémiques, les animaux S2, S5 et S6 ont été
sélectionnés. Ceux sont ces derniers qui présentent une plaie de pression entourée de peau saine
sur une surface assez grande pour pouvoir y déposer nos électrodes flexibles sans qu’une

griffure ou tout autre petite plaie ne viennent perturber la mesure d’impédance.
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La Figure 54 regroupe les photographies du dos de la souris 2 a partir du lendemain de la
création de I’escarre (Jour 1 dommage) jusqu’au Jour 13 (Jour 13 Dommage).

Jour 1 Jour 2 Jour 3

Dommage

Jour?7
Dommage

Jour 13
Dommage

Figure 54

Dommage
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Dommage

Jour9
Dommage

Jour4
Dommage

Jour 10
Dommage

la souris 2 sur 13 jours.

Jour5
Dommage

Jour11
Dommage

IRIA)

Jour 6
Dommage

Jour 12
Dommage

: Photographies montrant [’évolution des plaies ischémiques au niveau du dos de

Les données d’impédance du co6té droit de cette souris ont été analysées et fittées avec le modéle
de Cole. Les parameétres de ce modele seront analysés sur cette période.
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Figure 55 : Evolution de la résistance basse fréquence R, (a) et de la résistance haute
fréquence R, (b) du modele de Cole obtenue a partir du fit des données de bioimpédance du
flanc droit de la souris 2. Cette évolution est mise en regard avec la surface de l’escarre.
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Sur la Figure 55, la résistance basse fréquence R, chute entre J1 et J4. Ceci pourrait provenir
de dommages cellulaires provoqués par la pression exercée lors des cycles d’ischémie
reperfusion. La peau devient plus conductrice. La différence observable entre JSO (Premier Jour
Sain sans escarre) et JS1 (Deuxieme Jour Sain sans escarre) pourrait provenir de la cicatrisation
d’une plaie présente a JS0. A partir de J4, la valeur augmente, le processus de cicatrisation
s’enclenche et 1’ulcére de pression migrerait donc vers 1’épiderme. Des oscillations apparaissent
au jour 8. Ce phénomene pourrait étre lié¢ a la non-uniformisation de la remontée de 1’escarre.

A partir du Jour 13 (J13), R, est supérieure a la valeur des jours sains. En effet, la surface de
I’escarre décroit. La contribution de la peau saine augmente dans la mesure d’impédance.

En outre, sur la Figure 55, la résistance des hautes fréquences R, chute au Jour 1, le lendemain
de la création de ’escarre. Cela semblerait indiquer que la peau s’est dégradée dans ses couches
les plus profondes, c’est-a-dire dans le volume. Ces zones deviennent plus conductrices.
Ensuite, la valeur de cette résistance oscille entre Jour 1 et Jour 3 avec 1’ulcére de pression
autour de 700 Q. Ceci pourrait étre provoqué par la non-uniformisation du développement de
cette plaie en profondeur. Le processus de cicatrisation s’initier entre le Jour 3 et 4, la valeur de
R, s’accroissant jusqu’a un pallier atteint au Jour 6.

Jour 1 Jour 2 Jour 3 Jour4 Jour 5
Dommage Dommage Dommage Dommage Dommage

Jour 6 Jour?7 Jour 8 Jour9
Dor Dommage Dommage Dommag

Jour 11 Jour 12 Jour 13

Dommage Dommage Dommage

Figure 56 : Evolution de la plaie ischémique droite de la souris 2 sur 13 jours

Aux jours 1 et 2, on note 1’apparition d’une rougeur a la surface de la peau. Au jour 4, I’ulcere
de pression commence a apparaitre en surface de la peau, au niveau de I’épiderme. Une plaie
commence a se développer. Sa surface diminue a partir du Jour 9.
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Figure 57 : Le graphe (a) montre l’évolution du parameétre C du systeme Cole pendant la
phase cicatricielle et le graphe (b) l’évolution du parameétre adimensionnel o

Les variations du paramétre C, élément a phase constante, traduisent un changement dans les
propriétés des membranes cellulaires des tissus. En outre, les changements peuvent aussi étre
liés a la permittivité du tissu biologique. La variation entre JSO et JS1 serait due a la cicatrisation
d’une plaie présente a JSO. L’augmentation dans la valeur de cette capacité a Jour 1 (J1)
semblerait étre liée a la compression mécanique des tissus, I’épaisseur de ces derniers
diminuant. Au jour 5 (J5) la valeur chute ; la plaie apparait en surface.

La paramétre sans dimension o traduit la cohésion cellulaire. Cet ¢lément du modele de Cole
chute au Jour 3 (J3). Cette chute proviendrait des contraintes mécaniques soumises a la peau
lors de la création de ’escarre. Par la suite, sa valeur croit pour tendre vers 1. Cette valeur
correspond a une peau saine. La surface de la plaie diminue.

Parmi les animaux sélectionnés, nous avons aussi mené une analyse similaire pour la plaie du
coté gauche de I’animal.

La Figure 58 regroupe les photographies du dos de la souris 5 a partir du lendemain de la
création de I’escarre (Jour 1 dommage) jusqu’au Jour 13 (Jour 13 Dommage).
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Figure 58 : Photographies montrant l’évolution des plaies ischémiques au niveau du dos de
la souris 5 sur 13 jours.
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Figure 59 : Evolution des deux résistances basses fréquences R, (graphe (a)) et hautes
fréquences R, (graphe (b)) du modele de Cole pour le coté gauche de la souris 5.

Sur la Figure 59, les deux valeurs initiales du paramétre R et R, au Jour Sain 0 (JSO) et 1 (JS1)
sont différentes. Comme nous 1’avons précédemment évoqué, cela peut étre dii a une plaie
cicatrisante présente a Jour Sain 0 (JSO).

En outre, la valeur de R, diminue au lendemain de la création de 1’ulcére de pression (J1) et
oscille autour de cette valeur jusqu’au Jour 4 (J4). Comme €évoqué pour la plaie gauche de la
souris 2, cette chute pourrait étre provoquée par des dommages cellulaires dans les tissus de la
peau. Cette derniére devient plus conductrice. A partir du Jour 4 (J4), la valeur de R, augmente
jusqu’au Jour 6 (J6). Le processus s’enclencherait durant cet intervalle de temps, 1’escarre
migrant dans 1’épiderme. De plus, les oscillations apparaissant par la suite pourraient étre liées
a la non-uniformisation de cette remontée de 1’ulcére de pression. Enfin, au Jour 11, on
remarque un pic, la valeur passant d’une centaine de kilo ohms a plus de deux cents kilo ohms.
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Ceci proviendrait de la diminution de la surface de la plaie, la surface de peau saine
s’accroissant alors.

Afin de valider les tendances observées précédemment dans 1’analyse de variation des
paramétres de Cole lors de la cicatrisation d’escarre sur souris diabétiques, une moyenne a été
calculée pour les parametres R, R, a et C sur 8 plaies pour deux jours sains et sur sept jours
apres induction de I’ulcere de pression.

La Figure 60 présente I’évolution des deux résistances du modele Cole-Cole basses et hautes
fréquences moyennées sur 8 plaies.
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Figure 60 : Variations des moyennes des parametres Ry et R, pour 8 plaies sur 4 souris
diabétiques au cours de 2 jours sains (barre verte) et 7 jours suivant l’induction de [’escarre

Il a fallu exclure un animal de I’étude car il présentait des plaies sur son partie dorsale trop
proches du site de la mesure. La Figure 61 montre I’évolution du dos de I’animal le lendemain
de I’induction de 1’ulcére de pression (Jour 1) puis a différentes dates (Jour 4, 8 et 13).
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Figure 61 : Suivi photographique montrant l’état du dos de la souris diabétique exclue de
[’étude le lendemain de l’induction de [’escarre de pression (Jourl) puis au Jour 4, 8 et 13
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Ces différentes plaies peuvent venir perturber la caractérisation de 1’escarre induit.

Le parametre R, est stable les deux jours précédents la réalisation de I'ulcere de pression. Cela
montre une intégrité des couches de la peau dans le volume. Il y a une variation de la résistance
basses fréquences entre ces deux jours. Cette variation pourrait indiquer une irritation au niveau
de la couche cornée ou de I’épiderme. Les animaux ont été rasés 48 h avant de réaliser les
mesures ¢lectriques. Cette étape pourrait étre a I’origine de ces variations.

Deux chutes des paramétres R, et R, sont ensuite observées au Jour PU D1 qui correspond au
lendemain de D’induction de I’escarre. Cette variation pourrait indiquer un changement
structurel de la peau. La compression aurait provoqué des lésions en surface mais aussi plus en
profondeur. Ceci indique tout d’abord que la mesure bipolaire d’impédance permet de détecter
des 1ésions sous-cutanées profondes qui ne seraient pas encore visibles. Ensuite, cette chute
brutale des deux résistances pourrait refléter la fin de la premicre phase de la cicatrisation :
I’inflammation. En outre, cette observation peut faire écho a celle des mesures de bioimpédance
réalisées tout de suite apres la réalisation de 1’escarre, 1h et 3h apres. Les loci d’impédance de
la Figure 51 met en évidence une baisse du parametre R.

La résistance basses fréquences R, augmente progressivement jusqu’au Jour PU D3 en
atteignant un maximum ce qui pourrait indiquer la migration de I’escarre au niveau de
I’épiderme et du stratum corneum. Le paramétre R, augmente d’ailleurs des le Jour PU D2.

Entre le Jour PU D2 et D3, la valeur de R, diminue de nouveau avant de croitre. Ce phénomeéne
couplé a la diminution au Jour PU D4 de R, pourraient indiquer la fin de la phase
d’inflammation et le début de la phase de prolifération. Au cours de cette derniere, le tissu de
granulation se forme et la plaie se réépithélialise consécutivement.
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Figure 62 : Variations des moyennes des parameétres C et a du modele de Cole pour 8 plaies
sur 4 souris diabétiques. Les 2 jours de mesure sur peau saine sont représentés par les barres
vertes ; le suivi de cicatrisation débute le lendemain de ’induction de [’ulcere de pression
(PUDI)

Pour les deux mesures sur peau saine (barres vertes Figure 62), le parameétre a gravite autour
de 0,8, valeur typique des tissus sains. Ce paramétre permet de caractériser 1’état cellulaire des
tissus. Il indique 1’hétérogénéité de la taille des cellules et la morphologie des tissus [82].
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Les trois jours suivants I’induction de 1’ulcere de pression, la grandeur a diminue qui indiquerait
une hétérogénéité dans la taille des cellules. Le Jour PU D3 est marqué par un minimum pouvant
indiquer une discontinuité morphologique dans les tissus de la peau.

Le paramétre C du modele de Cole est lié¢ a la capacité moyenne des membranes des cellules.
Cette grandeur augmente au Jour PU D1 et atteint un maximum au Jour PU D3. Deux
hypothéses peuvent étre émises pour expliquer cette tendance.

Tout d’abord, il pourrait s’agir d’une prolifération cellulaire caractéristique de la phase
d’inflammation. Le maximum traduirait le chevauchement de I’inflammation et de remodelage.
La valeur du parametre C diminue puis se stabilise autour de la valeur de tissu sain au septiéme
jour.

Ensuite, ces oscillations de ce parametre le lendemain de I’induction de ’escarre et sur les 7
jours suivants pourrait traduire une hétérogénéité au niveau tissulaire créé par 'ulcére de
pression.

4. Conclusion et perspectives

La spectroscopie de bioimpédance est une technique fiable, non-invasive et robuste de
détection de dommages cutanés induits par une pression excessive.

Un modéle in vitro a tout d’abord été développé sur peau d’oreille de cochon excisée.
L’application d’une pression a I’aide d’un dynamometre pendant un temps donné provoque des
dommages qui se traduisent par une baisse du module de I’impédance et une augmentation de
la phase associée. La mesure a été¢ réalisée grace a des électrodes bipolaires flexibles
sérigraphiées.

En outre, grace aux données récoltées au cours de ces manipulations in vitro, un premier modele
¢lectrique basé sur I’association de plusieurs systémes Cole a ét¢ développé.

Ensuite, afin de pousser plus avant cette premiere étude, des expérimentations in vivo sur souris
ont été effectuées en partenariat avec 'INSERM de Grenoble. Comme évoqué précédemment,
une diminution nette du module et une augmentation de la phase de I'impédance mesurée sur
un modele de souris saine et hyperglycémique. Ces changements dans les propriétés électriques
de la peau ont été observés quelques heures aprés I’induction de 1’ulcére de pression avant
méme que ce dernier ne commence a se développer et donc ne soit visible ou facilement
identifiable a 1’ceil nu.

Les données quotidiennes d’impédance associées a 1’extraction automatique, grace a un script
Matlab, des parametres physiques du modele de Cole semble particuliérement prometteur en
terme résolution et de robustesse de suivi de cicatrisation au moins sur les cinq premiers jours
suivants I’induction. Cependant, pour les jours suivants, notre solution d’électrodes bipolaire
se retrouve limiter en maticre de résolution, notamment parce que la plaie diminue en surface.
La contribution de la plaie étant inférieure a celle de la peau saine, la distinction devient
impossible. Un systeme flexible d’¢électrodes avec un minimum de 6 pdles semblerait étre plus
indiqué. Un design a d’ailleurs été développé dans ce sens.
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Figure 63 : Design sous forme de matrice d’électrodes

Une future étude devra étre menée pour montrer la viabilité¢ de cette solution. Le but de ces
¢lectrodes est d’avoir une caractérisation ¢lectrique compléte des tissus de la plaie a 360 °.

Le substrat flexible utilisé au cours de nos expériences est constitué¢ de PET. Ce matériau est
relativement rigide et peut mal a s’adapter a certaines parties du corps humain. En effet, les
films PET utilisés pendant nos expérimentations ont un module d’Young de 20 daN/mm? alors
que, par exemple, les films en polyuréthane (EU94DS) ont un module d’Young de 0,3 N/mm?.
De plus, dans la littérature, plusieurs encres métalliques ont été imprimées par sérigraphie puis
reportées sur des ¢lastomeres a base notamment d’Ecoflex et d’hydrogel. Ce type d’assemblage
hybride, utilisé notamment dans le domaine de la peau électronique, a un module d’Young de
I’ordre de 0,004 N/mm? [83].

L’intégration d’une telle capacité de caractérisation de tissu dans un dispositif embarqué
permettrait d’aider dans la prise en charge et le traitement de ces plaies de pression. En effet,
comme évoqué précédemment, cette technique de mesure permettrait de prévenir la formation
de I’escarre méme si ce dernier est quasiment imperceptible a I’ceil. Le personnel hospitalier
pourrait alors masser la zone par exemple. L’anticipation et la prévention des maladies sont des
stratégies éprouvées en médecine. De plus, la spectroscopie d’impédance permettrait de
renseigner sur 1’état de cicatrisation de la plaie de pression en complément d’un traitement
adapté. A la fin du traitement, il serait possible d’envisager cette mesure de bioimpédance
comme un indicateur de recouvrement structurel et fonctionnel des différentes couches
constitutives de la peau.

Pour réaliser ces mesures de bioimpédance, un analyseur d’impédance a été utilisé : le Solartron
SI1260A. 1l s’agit d’un instrument volumineux et cotiteux. Comme évoqué dans le manuscrit,
Analog Devices et Texas Instruments, des fabricants de circuit intégré, ont développé dans
amplificateurs a détection synchrone permettant de réaliser une mesure d’impédance. 1l s’agit,
respectivement, de I’AD5933 et ’AFE4300. Une premicére étude a été menée sur ’AD5933
(Annexes C, D, E et F). Les principaux éléments d’un spectrométre d’impédance sont réunis au
sein d’un boitier CMS MSOP de 10 broches. Il est, entre autres, pilotable par protocole 12C. Il
s’agit de mesurer la densité spectrale de puissance du courant traversant I’impédance a
caractériser qui aura été, au préalable, excitée par une tension sinusoidale d’amplitude et de
fréquence connue.

199



Un premier circuit imprimé a été développé autour de I’AD5933. 1l s’agit d’une carte shield qui
vient se connecter sur une carte de développement Nucleo-LO53RS.

Figure 64 : Carte de développement Nucleo-LO53R8 connectée au circuit imprimé de mesure
d’impédance dont [’architecture se base sur [’AD5933

Le schéma synoptique de la carte d’impédance est donné a la figure suivante :

3 bits

AD5933

Analog MUX [
Front End 14 B
| Feald ]

Résistances
de gain

Vin §

Figure 65 : Schéma synoptique de la carte de mesure d’impédance

Sur la Figure 65, I’Analog Front End est un circuit préconisé par Analog Devices pour mesurer
des impédances dont le module est inférieur a 1 kQ, I’intervalle de mesure de ’AD5933 étant
de base entre 1 kQ et 100 kQ. De plus, le multiplexage permet de faire varier la résistance de
gain Rpp de I’amplificateur transimpédance, de réaliser la calibration nécessaire avant chaque
mesure, et de pouvoir balayer 1’ensemble des couples d’¢lectrode de la Figure 63.
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Des premiers tests ont été réalisés sur des composants montés en surface. Il s’agit de comparer
la mesure effectuée a 1’aide du Solartron SI1260 et celle du circuit intégré AD5933. Les
résultats sont donnés a la figure suivante :

+ AD5933

48000 ~ R=ATKO . 120,0k A . SI1260

LI Module théorique
. 115,0k bl

475001 .
o T, 110,0k

g . g
&y 47000+ " N 105,0k -
. .. 100,0k H
46500 . . . AD5933
. . +  S11260
o —— Module théorique 95,0k 4
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Figure 66 : Mesures comparatives du module de l'impédance sur une résistance de 47 kQ et
une résistance de 100 kQ en série avec une résistance de 100 kS en parallele avec un
condensateur de 1 nF

Les premicres mesures réalisées par I’AD5933 se montrent plutot cohérentes avec les mesures
du Solartron SI1260 pour la résistance de 47 kQ avec une oscillation autour de la valeur
théorique de + 1 kQ soit une erreur relative de 0,002 %. Pour la seconde configuration,
I’analyseur d’impédance SI11260 se montre plus précis que le circuit intégré AD5933 jusqu’a
50 kHz avec une erreur relative de 1’ordre, respectivement, de 1 % contre 3 %. Au-dela de cette
fréquence, les deux solutions sont quasiment équivalentes.

D’apres les résultats précédents, il est clair que ce circuit intégré se montrer pertinent comme
solution portable pour réaliser des mesures d’impédance.

Une ¢étude supplémentaire devra étre menée afin de ’associer a 1’électronique permettant de
réaliser 1’iontophorése présentée au chapitre suivant et a des électrodes flexibles et
conformables pour réaliser une plateforme de diagnostic et de traitement de plaie.
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1. Introduction

Ce chapitre décrit les différentes étapes menant a la mise en place d’une iontophorése
thérapeutique visant a favoriser la cicatrisation de 1’escarre.

La premiere partie présente 1’iontophorése, technique d’administration transdermique
notamment de médicaments. Elle est basée sur le transfert de molécules chargées a 1’aide d’un
courant ¢électrique de faible intensité [1]. Ce transport iontophorétique de molécules peut étre
impacté par plusieurs parametres comme la densité de courant, le pH ou encore la concentration
en molécule. Enfin, il sera question de voir quels sont les avantages et les limites de
I’iontophorese associée a un vasodilatateur, utilisée comme promoteur de cicatrisation.

Il s’agira de détailler, dans les parties suivantes la mise en place de cette iontophorese
thérapeutique, avec comme premiere étape une étude in vitro sur peau excisée d’oreilles de
cochon. Cette étude s’appuie sur le banc de diffusion développé par Feeligreen connectée a des
¢lectrodes flexibles. Il sera question de tester divers paramétres comme la densité de courant,
le type de réservoir sur I’efficacité du transport iontophorétique.

Enfin la derniére partie détaillera la mise en place de tests préliminaires sur un mode¢le de rats.
Deux protocoles ont été réalisés : le premier servant a cribler le type d’électrodes a associer au
banc de diffusion de Feeligreen pour obtenir la meilleure vasodilatation, le second portant sur
I’effet du type de courant associ¢ a 1’¢électrode, préalablement sélectionnée, sur la
vasodilatation.

2. L’iontophorese

La diffusion transdermique de médicaments, permettant I’administration non-invasive
d’actifs thérapeutiques, présente un potentiel significatif. En effet, grace a cette technique, il
est possible de passer outre la dégradation chimique engendrée par le passage dans le tube
digestif. En outre, la peau offre une surface grande accessible d’environ 2 m?.

La peau, et notamment sa couche la plus externe, le stratum corneum, fait office de barricre
contre de nombreuses agressions physiques et chimiques extérieures. Ainsi, faire pénétrer des
actifs au travers de cette derniere, représente un véritable challenge. Le stratum corneum est
composé de cornéocytes embarquées dans une matrice lipidique permettant de maintenir
I’homéostase et de réguler la perte transdermique en eau. Cette structure « brique et mortier »
(Figure 1) relativement simple impose, cependant, une tortuosité significative au chemin de
diffusion des molécules.
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Figure 1 : Structure de type « brique et mortier » du stratum corneum : les cornéocytes
comme « briques » et les lipides intercellulaires comme « mortier »

La composition et I’architecture linéaire du stratum corneum limitent le nombre de molécules
pouvant étre diffusées de maniére passive dans la peau. Celles, qui sont disponibles
actuellement (nicotine, clonidine, testostérone, ...), ont un poids moléculaire faible et sont tres
actives dans le sang a des concentrations de I’ordre de quelques ng/ml. Pour pouvoir augmenter
le spectre de médicaments pouvant étre diffusés dans la peau, il a été nécessaire de développer
des techniques physico-chimiques visant a améliorer le passage de ces molécules sans
compromettre les propriétés protectrices de la peau et sans provoquer d’irritation.
L’iontophorese, technique non-invasive utilisant un courant électrique pour permettre la
diffusion d’une molécule neutre ou chargée a travers une membrane synthétique ou biologique,
fait partie de ces techniques. La quantité de molécules délivrées dans la peau est directement
proportionnelle a la quantité de charge, la traversant. Cette quantité dépend de la durée, de
I’intensité, du profil du courant appliqué et de la surface de la peau en contact avec 1’¢lectrode.
11 est donc possible de controler la cinétique de la molécule diffusée en modulant le profil du
courant. En outre, comme le flux du courant iontophorétique dépend uniquement du
mouvement des ions, il est possible de diffuser des molécules dont les propriétés physico-
chimiques ne permettent pas de les diffuser de manicre passive. Ainsi, les molécules
hydrophiles/chargées solubles dans I’eau ayant trés peu d’affinité avec les lipides, qui peuvent
difficilement étre diffusées passivement, sont des candidats idéaux pour le transport
¢lectriquement assisté a travers la peau.

2.1. Les différents mécanismes de transport impliqués dans 1’iontophorese

Un dispositif iontophorétique est un ensemble constitué d’une source de courant pilotée par
un microprocesseur et de deux électrodes a compartiments un pour 1’anode et I’autre pour la
cathode. La molécule a diffuser est déposée dans le compartiment sous I’électrode de méme
charge, I’¢lectrode « active ». Par exemple, une molécule chargée positivement devrait étre
placée sous I’anode. L’autre électrode sert a fermer le circuit.
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Il existe de nombreux types d’électrode pour I’iontophorese. Les plus utilisées sont celles a base
du couple Ag/AgCl. En effet, ce dernier évite les fortes baisses de pH qui ont pu étre observées
avec des ¢électrodes en platine (Pt). L’¢électro-chimie avec le couple Ag/AgCl se produit a des
tensions inférieures a 1’¢électrolyse de 1’eau, qui n’est pas souhaitable et cela pour deux raisons.
Tout d’abord, les protons H* résultants de cette électrolyse entrainent une diminution du pH
sous I’anode pouvant provoquer des briilures sur la peau en contact avec les électrodes. De plus,
ces protons du fait de leur petite taille et de leur grande mobilité peuvent réduire I’efficacité de
I’administration de médicaments. Enfin, les ions H* peuvent avoir un effet néfaste sur la
stabilité du médicament.

Lorsque le courant est appliqué entre I’anode et la cathode des électrodes, le champ électrique,
ainsi généré, impose un sens de circulation aux ions présents. Les ions de charge positive, se
trouvant au sein du compartiment anodique, sont repoussés vers la cathode tandis que les ions
chargés négativement se déplacent dans le sens opposé (Figure 2).

gl Circuit électronique
q |® Agcis) + e - ag(s) + I (aq)
Ag(s) + Cl"(aq) —» AgCl(s) + e~

----------------------------------- Cathode hydrogel

Anode hydrogel---------sermsemeeessien

(réservoir de médicament) Epiderme

Derme

Vaisseau sanguin

Hypoderme / Tissus sous-cutanés

Figure 2 : Schéma de principe de l’iontophorese. La particule chargée positivement se
trouvant sous [’anode (électrode de travail) est repoussée grdce au courant et se diffuse dans
[’épiderme et le derme

L’équation de Nernst-Planck est une reformulation physique de la loi de diffusion a
I’échelle macroscopique de Fick, étendue au mouvement des molécules chargées. Cette
équation, mise en exergue expérimentalement par Nernst et théorisée par Planck, est utilisée
notamment pour décrire différents phénomenes biologiques comme 1’excitation cellulaire [2].
Le flux J, suivant la direction x (nombre de particules chargées traversant une surface
perpendiculaire a la direction de leur mouvement pendant un intervalle de temps dt) de
particules chargées positivement ou négativement peut s’exprimer selon la formule suivante :

de FZk d¢)

]k(x) = _Dk <E+ﬁcka (4.1)
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Avec Dy, = uy IjV—T = ukgT le coefficient de diffusion (R correspond a la constante des gaz

parfaits, T la température absolue en kelvins et kg la constante de Boltzmann), F une force, z;
la valence de I’espéce ionique (valeur entiére négative pour les anions et valeur entiére positive
pour les cations), ¢, la concentration de 1’espeéce ionique et ¢ le potentiel électrique.

Le flux J; a travers la peau d’une molécule soumise a un champ électrique E peut étre décrit par
une version modifiée de I’équation (4.1) en tenant compte du flux convectif de solvant [3].

i = —D.—'——z.—xJ_r Cv (4.2)

Les grandeurs D; et C; représentent respectivement le coefficient de diffusion et la
concentration. Le terme z; correspond a la valence de I’espece ionique.

Ainsi, la mobilité électrique d’une espeéce ionique est intrinséquement liée au champ électrique.
Cette mobilité représente une diffusion ordonnée.

Le flux iontophorétique J% d’une espéce chargée notée X, en régime permanent, peut
s’exprimer comme la somme de trois mécanismes de transport distincts : 1’électromigration
(EM) JEM '1°électroosmose (EO) JEO et la diffusion passive J¥2. Nous obtenons ainsi :

T = JE" £ J50 + J§P (43)

Pour les molécules chargées, le diffusion passive au travers du stratum corneum est négligeable.
Ainsi, le transport des molécules par iontophorése repose, principalement, sur
I’électromigration et I’électroosmose. Leur contribution sur le flux iontophorétique dépend des
propriétés physicochimiques de la molécule et des conditions expérimentales [4]. En outre, les
molécules chargées peuvent ne pas pénétrer dans la peau via les chemins lipidiques tortueux
intracellulaires entre les cornéocytes (structure « brique» et « mortier») qu’elles
emprunteraient dans le cadre d’une diffusion passive mais suivre, plutdt, les chemins de
résistance électrique minimale (follicules pileux et glandes sudoripares) [5].

En sus de ces différents chemins de type « shunt », la pénétration de molécules chargées peut
aussi étre facilitée par la réorientation transitoire, lorsqu’un champ électrique est appliqué a la
peau, des lipides et des protéines du stratum corneum [6].En effet, les protéines et les lipides
possedent des moments dipolaires qui s’aligneront suivant la direction du champ électrique qui
leur est imposé. C’est cette réorientation qui peut engendrer des chemins de conduction
transitoires (pores) au sein du stratum corneum [7].

L’¢électromigration est le mouvement ordonné d’ions depuis le compartiment de 1’¢lectrode
active vers le compartiment de 1’¢électrode « passive » en présence d’un champ électrique. Le
flux électromigratoire d’une espéce ionique X s’exprime, selon la loi de Faraday par :

tx .
)IEM = ZXW * Iy (4.4)
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Avec iy le courant appliqué, F la constante de Faraday, A la surface transversale a travers
laquelle le transport se produit, zy la charge et ty le nombre de transport ionique décrivant la
fraction du courant total transféré par la molécule chargée X. Ce dernier dépend des propriétés
physicochimiques de X et des interactions avec les mémes propriétés des porteurs de charge
présents dans le systéme.

La relation (4.4) peut étre plus spécifiquement décrite :

EM _( 1 ) UxCxZx
X - n
ZXF i=0uiCl’Zl'

< I @.5)

I

A
respectivement la mobilité, la concentration et la charge de la molécule chargée; le
dénominateur de 1’équation (4.5) correspond a la somme de ces diverses propriétés pour les

La grandeur I, correspond a la densité de courant ( ) Les grandeurs uy, cx et zy désignent

autres ions contribuant a 1’iontophorese [8].

Larelation (4.5) met en exergue la compétition entre les différentes espéces ioniques impliquées
dans le transport iontophorétique pouvant dégrader son efficacité d’administration de
substances actives. En outre, cette compétition dépend de la concentration et de la mobilité
¢lectrique des especes impliquées dans ce transport.

L’¢lectromigration est le mécanisme principal d’¢électrotransport impliqué dans 1’amélioration
de la pénétration de molécule a travers la peau.

L’autre mécanisme de transport impliqué dans 1’iontophorése est 1’¢lectroosmose. Il est
possible d’utiliser la thermodynamique hors équilibre pour expliquer ce phénomene. Une
différence de potentiel et une différence de pression appliquée au travers d’une membrane
peuvent générer respectivement une densité de courant j et un flux volumique J,, (mL.cm?.s!)
[8] [9]. Pikal a, dans Ia littérature, exprimé linéairement ces deux grandeurs de la manicre
suivante :

]U = LllAP + le(_AV) (4.6.1)
j == LZlAP + Lzz(_AV) (4.6.2)

Les coefficients d’Onsager L;; sont li€s aux diverses propriétés du systéme iontophorétique
(fluide, membrane) et décrivent des termes d’interaction. Ainsi la grandeur L,, définit la
création d’un flux volumique suite a I’application d’une différence de potentiel au travers d’une
membrane. Le terme L;; décrit le flux volumique résultant de 1’application d’un gradient de
pression. Le coefficient L,, exprime une conductance selon la loi d’Ohm.

Dans un systeéme iontophorétique, lorsqu’un champ ¢€lectrique est appliqué au travers de la peau,
le gradient de pression AP est nul. Le rapport des relations (4.6.1) et (4.6.2) se simplifie, ainsi :
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Jv L1z Volume flow 7
j - Lzz B Current flOW ( . )

L’¢électroosmose est, donc, un flux volumique induit par un courant électrique.

Le point isoélectrique de la peau est d’environ 4,8 [10] ce qui signifie que cette derniere est
chargée négativement dans des conditions physiologiques, favorisant, ainsi, la pénétration de
cations. La peau agit alors comme une membrane sélective de cations. Cette permsélectivité
engendre un flux de solvant convectif de 1’anode vers la cathode [9]. Ce flux correspond a
I’¢électroosmose. Ce phénomeéne peut servir, non seulement, pour délivrer des molécules non
chargées depuis 1’anode mais aussi pour extraire de la peau des molécules neutres a la cathode.

2.2. Les divers parametres influencant le transport iontophorétique
2.2.1. Ladensité de courant

I1 est clair, d’apres la relation (4.4), que le courant appliqué a la peau est li¢ directement
a Defficacité de I’iontophoreése dans I’administration de substances actives. Il est possible
d’affirmer, selon la relation (4.2), que I’ajout du gradient de potentiel électrique a celui de la
concentration au travers de la peau améliore cette administration. Cette derni¢re peut étre
entierement modulée en modifiant les caractéristiques du courant appliqué : durée, intensité et
profil. L’influence de la densité de courant sur I’efficacité de I’administration de médicaments
dans la peau par iontophorese a été démontrée dans de nombreuses études notamment sur la
méthylprednisolone, un corticoide. Ce dernier est utilisé pour le traitement de diverses maladies
oculaires. L’étude menée sur des yeux de lapin a mis en évidence une amélioration du passage
du méthylprednisolone dans I’humeur aqueuse avec I’augmentation du courant a temps constant
de 4 minutes : 16,09 pg/mL pour 400 pA, 32,87 pg/mL pour 1 mA et 46 pg/mL pour 2 mA
[11]. En outre, lorsque le flux passif des solutions aqueuses est minimal, plusieurs études de
diffusion in vitro ont montré qu’il existe une corrélation entre la densité de courant et le flux de
molécule. Cependant, cette augmentation de flux iontophorétique dépend également des
propriétés physico chimiques des molécules ou encore de leur formulation. En outre,
augmenter le courant appliqué permet d’augmenter le flux iontophorétique des peptides [12].

2.22. LepH

Le pH de la solution contenant la molécule active en contact avec la peau peut impacter
le transport iontophorétique de ces especes présentes en solution au travers deux mécanismes
distincts. Il aura un effet sur le degré d’ionisation de la molécule. Par exemple, pour une base
faible, augmenter le pH aura pour effet de diminuer la part ionisée de la molécule et de décroitre
la contribution électromigratoire au flux iontophorétique. Le pH environnant a également un
effet sur la peau. Cette dernicre a un point isoélectrique (pl) compris entre 4 et 4,5. Au-dela de
ce pH(I), la peau se comporte comme une membrane perméable a 1’eau, les groupes
carboxyliques acides étant ionisés. Le flux de solvant électroosmotique, second mécanisme de
transport que nous avons précédemment évoqué, apparait alors.
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L’augmentation du pH peut induire I’administration iontophorétique d’ une molécule faiblement
basique de deux manicres opposées : en approchant du pKa de la molécule, la contribution de
I’¢lectromigration au flux iontophorétique sera réduite ; a un pH plus élevé, compris entre 6,5
et 7, ’électroosmose commencera a contribuer au flux iontophorétique. Les effets relatifs a ces
deux tendances opposées dépendent des propriétés physicochimiques de la molécule. Asma
Djabri et al. ont investigué sur I’iontophorése comme méthode potentielle d’administration du
médicament Midazolam dans le milieu pédiatrique. La solubilit¢ aqueuse du Midazolam est
tres faible a des valeurs de pH supérieures a 5 mais augmente significativement a des pH acides
ou la molécule est prédominante sous sa forme ionisée [13]. Ils ont réalisé des expériences avec
des solutions donneuses ayant un pH compris entre 3 et 4,5. Les résultats sont regroupés dans
la Figure 3:

25
< 2- I
: I R - I pH4.5
~ 154 ) ,/"
é I I ______ I ______ I pH4.0
£ 10+ R O pH3.5
g % _________ H3.0
_ W pH3.
ERSZ o
0 i;::‘-'-‘-i' ---- ? T T T T
12

3 4 5 6 7
Time of iontophoresis (h)

Figure 3 : Transport iontophorétique du Midazolam (moyenne + o, n = 3-4 ) en fonction du
pH de la solution donneuse. Le Midazolam a été déliverée a partir d’'une solution a 7,5 mM et
un courant de 0,36 mA4 [13]

Sur la Figure 3, le flux iontophorétique augmente avec le pH. On constate, en effet, que pour
un pH de 4,5, le flux est, au bout de 6 h, de 18 + 3,2 nmol.h™! contre seulement de 6,0 + 3,0
nmol.h! pour un pH de 3. Les flux a pH = 3,5 et pH = 4,0 se situent entre ces deux extrémes.

Le pH de la formulation peut également avoir un impact sur 1’efficacité du transport de molécule
par iontophorése car les valeurs extrémes de pH, acides ou basiques, provoqueront un
accroissement de la concentration en ions hydronium H;0% et ions hydroxyde HO~. Ces
derniers possedent des mobilités électriques importantes et lorsqu’ils sont en concentration
¢levée, ils peuvent perturber 1’administration de molécules plus grosses qui possédent une
mobilité plus faible et qui peuvent étre présentes en quantité plus faible.

2.2.3. La concentration en molécule active

La concentration en médicament et son impact sur I’administration par voie iontophorétique
sont des sujets particulie¢rement étudiés et bien que les équations évoquées dans la partie
précédente semblent suggérer assez facilement une corrélation entre la quantité de médicament

217



dans la formule et le flux observé, les résultats expérimentaux mettent en exergue que ce n’est
pas toujours le cas. Ceci peut s’expliquer par plusieurs raisons : augmenter la quantité¢ de
molécule active dans la formulation n’a pas toujours pour effet d’accroitre le nombre de
molécules dans la peau ; la concentration et la mobilité des ions concurrents peuvent aussi
intervenir ; enfin I’effet des propriétés physico-chimiques du médicament et leur impact sur la
capacité de la molécule a interagir avec les diverses structures présentes le long de la voie
iontophorétique. Lorsqu’un électrolyte supplémentaire est présent dans la formulation, bien que
le flux iontophorétique de certaines molécules comme la lidocaine présente une dépendance
quasi linéaire avec la concentration en donneurs, la tendance générale indique plutot que le
profil flux-concentration a une tendance curviligne et tend vers un plafond lorsque la
concentration augmente (Figure 4) [14].

3.0+
2.5+
£20-
G
45 R2=0.994
31
£ Model: Hill
21.01 Equation: y=Vmax*x*n/(k*n+v*n)
= Vmax 2.72563 +0.30352
0.5 4 k 0.01804 +0.00374
' n 1.98794 +0.5638
O-O T T T 1
0.000 0.025 0.050 0.075 0.100
C (mol L)

Figure 4 : Flux de galantamine HBr pendant une iontophorese avec une densité de courant de
1.0 mA/cm?. La courbe présente une allure exponentielle en fonction de la concentration en
médicament en présence de petits cations compétiteurs provenant du tampon [14]

Quand des ¢électrodes en Ag/AgCl sont utilisées pour réaliser 1’iontophorese, il faut qu’il y
ait des ions Cl~ pour les réactions électrochimiques a 1’anode. Il devient, alors, nécessaire
d’ajouter du chlorure de sodium (NaCl) a la formulation [15]. En I’absence d’¢lectrolytes, il a
été¢ démontré que le flux produit par I’iontophorése est indépendant de la concentration en
médicament comme cela a été observé pour le chlorhydrate de lidocaine [16]. Diego Marro et
al. ont montré que, sans électrolytes, 1’¢lectrotransport de la lidocaine, du propanolol et de la
quinine était indépendant de la concentration lorsque cette derniére est comprise entre 1 et 100
mmol.

2.3. L’iontophorese a visée thérapeutique : avantages et limites dans la cicatrisation cutanée

L’iontophorese a visée thérapeutique permet I’administration non invasive de médicaments
a la fois dans la peau avec une application localisée mais aussi dans le systéme circulatoire
général. Plusieurs dispositifs « grand public » ont été¢ développés. On pourra citer notamment
le patch Zecuity® (Sumatriptan) indiqué dans le traitement des migraines, retiré du marché par
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Teva Pharmaceuticals depuis Juillet 2020 pour causes de brulures séveres et d’apparition de
cicatrices ou encore le dispositif Tonsys® (Fentanyl) prescrit pour le traitement des douleurs
post-opératoires. Ce dernier est contrdlé par le patient. Il a également été retiré du marché en
Juillet 2017. En effet, ce dernier a eu des problémes de corrosion de son systeme électronique
ce qui pouvait entrainer un déclenchement inopiné du systéme iontophorétique et donc conduire
a une surdose de Fentanyl [17].
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Figure 5 : Le Zecuity® et [’lonsys®, deux patches iontophorétiques utilisés respectivement
pour le traitement contre les migraines et les douleurs postopératoires [17]

L’iontophorése comme voie d’administration de médicaments dans le systémique permet
d’éviter comme il s’agit d’une technique non invasive, les complications liées a la pause d’une
intraveineuse ou encore l’utilisation de seringues. En outre, la biodisponibilité semble étre
améliorée par rapport a une voie orale classique [18].

En usage local, I’iontophorése permet d’augmenter la concentration en molécule active dans
les micro vaisseaux de la peau tout en évitant un passage dans le systémique et donc une
concentration plasmique réduite.

La technologie iontophorétique s’est montrée particulierement pertinente dans le traitement de
plaies chroniques. Le Docteur Sylvain Kotzki a montré au cours de ses travaux de thése que
I’administration d’un vasodilatateur, le treprostinil, par microcourant se traduisait par une
accélération entre le troisiéme et septieéme jour, de la cicatrisation de plaie dans un contexte de
sclérodermie.

L’iontophorése est une technologie a fort potentiel qui présente quelques limites. Comme
évoqué précédemment, certaines solutions commerciales ont di étre retirées du marché pour
des raisons de brilure ou des problemes ¢électroniques. De plus, cette technique peut engendrer
des effets secondaires comme par exemple des réactions cutanées comme des érythémes, des
dépigmentations. Il peut aussi se produire des paresthésies [1] ou encore une sensibilisation aux
composants des électrodes. En outre, il est difficile de controler la profondeur de pénétration
du médicament et de savoir si la molécule diffusée s’accumule dans une couche précise du
derme.
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3. Etudes in vitro de la diffusion de molécules actives par iontophorese
3.1. Intérét d’une étude in vitro

De maniere générale, dans le développement thérapeutique, une premiere étape,
préclinique, consiste a réaliser des expérimentations in vivo avant de poursuivre 1’étude sur
I’humain. Il s’agit de valider, dans un premier temps, les divers mécanismes d’action,
d’identifier les effets physiologiques de 1’absorption, 1’élimination de la molécule active et
d’évaluer la toxicité du médicament.

Une démarche identique a été adoptée. Des études in vitro sur peau d’oreille de cochon ont été
effectuées faisant le parallele avec une étude préclinique sur animal. Ces études permettent de
controler les différents paramétres régissant la pénétration du médicament comme le courant,
sa forme, la température, le pH ou encore la formulation. Ces expériences permettent donc
d’optimiser au mieux ces différents parametres avant de pouvoir mener la seconde phase qui
consisterait & mener une étude in vivo sur animal.

3.2. Matériel mise en place et méthodes utilisées
3.2.1. Latolazoline comme molécule active pour les tests de diffusion

La tolazoline est un antagoniste non-sélectif des récepteurs a, adrénergiques qui est utilisé, a
la fois, chez I’ Homme et chez les animaux. Chez I’Homme, la tolazoline a été notamment
utilisée pour traiter I’hypertension pulmonaire persistante touchant les nourrissons [19] [20] et
aussi pour soigner les ulcéres cutanés indolents [21].

En médecine vétérinaire, cette molécule est couramment utilisée pour inverser les effets sédatifs
des agonistes a2 adrénergiques principalement chez le cheval. Les propriétés physico-
chimiques de la tolazoline sont regroupées dans le Tableau 1.

Tableau 1
Chlorhydrate de tolazoline
Formule brute Ci10H13CIN2
Masse molaire 196,678 g/mol
pKa 10,3

Il s’agit d’une molécule de petite taille (196,678 g/mol) inférieure au chlorhydrate de lidocaine
(288 g/mol).

La molécule est donc chargée positivement a pH compris entre 5 et 7. Il s’agit donc d’un
candidat idéal pour I’iontophorese. La solubilité¢ massique de cette molécule dans 1’eau est de
373 mg/L et sa structure moléculaire est représentée a la Figure 6.
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Figure 6 : Structure moléculaire du chlorhydrate de tolazoline

Cette molécule est un dérivé synthétique de 1’imidazoline, de nom chimique 2-benzyl-2
imidazoline.

Le chlorhydrate de tolazoline se présente sous forme de poudre. Elle a été achetée chez Cayman
Chemical (Item No. 18865).

3.2.2. Le banc de diffusion

Le banc de diffusion développé par la société Feeligreen permet de générer et de délivrer des
micro-courants a travers des ¢lectrodes bipolaires dans un contexte d’expérimentations in vitro.
Ce systéme s’articule de la maniére suivante :

—L, Banc électronique

Figure 7 : Le banc électronique de diffusion développé par la société Feeligreen pour réaliser
des études de diffusion in vitro

Ce banc est piloté via un ordinateur grace a une interface graphique développé avec le langage
WLangage sous le logiciel WinDev. Il est possible de générer des micro-courants sur six voies.

Le banc électronique est composé de six dispositifs électroniques développés par Feeligreen
dans le cadre d’un projet avec un partenaire, et de deux cartes électroniques de controle. Nous
nous intéresserons plus tard a I’architecture électronique de ces six dispositifs servant de source
de courant dans le cadre de I’iontophor¢se. Les deux cartes de controle permettent de
programmer un a un chacun de ces six dispositifs en utilisant le « Serial Wire Debug »,
protocole utilisant deux signaux SDWIO et SWCLK permettant d’accéder a I’interface de
débogage des corps ARM. Il s’agit d’une alternative au JTAG. La premiére d’entre elles est
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composée d’un microcontrdleur PIC associé a un multiplexeur 16 voies CD74HC4067 de Texas
Instrument. Elle permet de redistribuer les signaux SDWIO et SWCLK entre les six APLO en

les envoyant vers la seconde carte de contrdle.

(Figure 8).

Le schéma de cette carte se trouve ci-apres
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Figure 8 : Schéma de la premiere carte de controle du banc de diffusion permettant la
programmation de chacun des dispositifs iontophorétiques

La seconde carte électronique de controle permet d’établir une connexion entre les dispositifs
électroniques servant de source de courant pour réaliser 1’iontophorése et la premiere carte
¢lectronique a travers une nappe flexible (connexion entre la premicre et la deuxieéme carte) et

des plots de contact a ressort (connexion entre la deuxiéme carte et les dispositifs électroniques
pour les signaux SWDIO et SWCLK). Enfin, les micro-courants générés qui ont été

préalablement configurés sont envoyés aux électrodes via des connecteurs jack.

Les deux photographies ci-apres présentent 1’intérieur du banc de diffusion avec les deux cartes

de controle et les six dispositifs iontophorétiques.
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» Connexion entre
‘ les 2 cartes:de

controle

Deuxiéme carte de controle

Figure 9 : Banc de diffusion composé de deux cartes de controle et de six dispositifs
iontophoreétiques

Le dispositif électronique d’iontophorése s’articule autour du module ISP130301 BLE
(Bluetooth Low Energy) en version 4.2 avec un microcontroleur ARM Cortex MO (Module
Low Power). Ce module tout en un basé sur le nRF51 de Nordic Semiconductor® est un choix
appréciable dans le cadre du développement d’un produit grand public. Le but du dispositif
iontophorétique est de faciliter la pénétration d’actif a travers la peau grace a I’iontophorese,
technique basée sur I'utilisation d’un micro-courant. Ce dernier circule entre les poles + et —
des ¢électrodes a travers la peau. Ce courant est monitoré et régulé en permanence pour s’adapter
a 'impédance de la peau. L’intensité de ce courant ainsi que son profil sont configurables. I1
est possible de créer des courants pulsés ou continus.

Afin d’administrer des molécules actives via microcourant, il faut pouvoir réguler ce dernier
quel que soit I'impédance de la peau. L’¢lectronique doit permettre d’¢lever la tension de la
batterie qui est généralement de 3,8 V. Un convertisseur boost permet d’élever cette tension
jusqu’a 80 V. La fréquence de ce boost est de 100 kHz.

La source de courant programmable est constituée de deux parties (Figure 9). La premiére celle
en entrée comprend un convertisseur numérique analogique (CNA) 8 bits DAC081S101 de
Microchip ainsi qu’un amplificateur opérationnel. Cette premiére partie permet de piloter le
transistor NMOS. Elle permet aussi de moduler la tension appliquée a la résistance de 510 Q.
La seconde consiste en un transistor MOS a canal N qui permet de générer le courant en réponse
au mot digital fourni par le microcontrdleur. En outre, ce transistor permet de fournir plus de
courant que la sortie de I’amplificateur opérationnel associée a une seule résistance. La
résistance de 510 Q produit le courant avec la tension appliquée a ses bornes. Le transistor
régule ce courant.
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Figure 10 : Source de courant programmable. Elle s articule autour d’un convertisseur
analogique numérique servant a convertir les instructions digitales du microcontréleur en
tension

Cette source de courant offre une grande variété dans la forme et 1’intensité des microcourants.
Le courant de charge I;,,4 est donnée par I’équation suivante :

D XV,

Ioaa = _Rl N (1 N R, ) 4.8)

RCNA

Dans I’expression (4.8), D représente la fraction du mot digital provenant du microcontrdleur
et chargé dans le CNA. Cependant, généralement R.y, > R; ; ainsi, le courant peut étre
approximé par :

D XV,

ILoad = _R—l (4°9)

Dans le dispositif iontophorétique, avec Ry = 510 QetV;, = 3,3V, le courant [, ,,4 varie entre
0 et 6,5 mA avec une résolution de 25,4 pA.

Un miroir de courant permet ensuite de recopier le courant généré I;,,4. Ensuite ce courant
traverse un pont en H qui est constitué de deux transistors NMOS BSS123 et de deux transistors
PMOS ZXMP10A13FTA. Ce pont permet d’inverser le sens du courant (Figure 11).
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Figure 11 : Pont en H permettant d’inverser la polarité du courant I;,,4 dans le tissu teste.
Cela permet non seulement de pouvoir administrer des molécules avec des charges opposées
mais aussi de pouvoir inverser le courant en cas de changement de pH trop brutale.

Pour pouvoir assurer un asservissement en courant quelle que soit I’impédance de la peau, il
faut pouvoir connaitre le courant traversant le tissu placé entre les deux poles des €lectrodes
flexibles et ajuster la tension du convertisseur boost en conséquence.
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Figure 12 : Circuit permettant de mesurer le courant traversant la peau lors du traitement
iontophoreétique. 1l est constitué d’une résistance de shunt associée a un amplificateur non-
inverseur

Cette mesure est réalisée a I’aide d’une résistance de shunt de 240 Q associée a un amplificateur
non-inverseur (Figure 12). L’équation suivante décrit la fonction de transfert (V,,; désigne la
tension de sortie de I’amplificateur opérationnel) :
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Vout = ILoaa X Rspunt X Gain 4.10)

Le gainest égal a 1 + %. La résistance Rg3 vaut 39 kQ et R, est égale a 59 kQ. Cela donne
64

donc un gain de 1,66. La tension est, ensuite, mesurée par I’ADC du microcontroleur.
3.2.3. Les ¢lectrodes Ag/AgCl couvertes de carbone

Les ¢électrodes classiquement utilisées en iontophorése sont des électrodes a Ag/AgCl
car elles résistent au changement de pH. La réaction typique se produisant a ’anode et la
cathode sont respectivement :

Anode Ag + Cl” - AgCl + e~ (4.11)
Cathode AgCl+e™ —» Ag + Cl™ (4.12)

Un ¢électron est libéré dans le circuit. De plus, du chlorure d’argent insoluble précipite a la
surface de I’anode.

Les ¢lectrodes en Ag/AgCl sont recouvertes d’une couche de carbone afin de préserver
I’intégrité et la conductivité électrique sur de longues périodes de traitement, plusieurs heures
comme cela peut étre le cas pour certaines molécules médicales comme le patch Zecuity® au
sumatriptan avec quatre heures de traitement.

Ces ¢lectrodes sont bipolaires et ont la forme suivante :

Carbone CI-2001 Diélectrique UV-2560

Ag/AgCl CI-4001

Substrat flexible

Figure 13 : Electrodes de diffusion

Chacun des pdles de ces ¢électrodes ont une surface de 3 cm?.

Les différentes couches de matériaux sont déposées sur un substrat plastique flexible en
poly(téréphtalate d’éthyléne) (PET) d’une épaisseur de 75 pum thermostabilis¢ (TORAY
Lumirror® 60.28). Deux couches de polyester a forte rugosité recouvrent le PET.
Mécaniquement, il peut subir une rétractation lorsqu’il est exposé a une température de 150°C
pendant 30 minutes (test ASTM D1204: 1,2 % (MD) et 0,5 % (TD)).
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La technique d’impression utilisée est la sérigraphie.

Les feuilles de PET sont, par précaution, préalablement chauffées a 130 °C pendant trois
minutes. Le premier dépdt est constitué d’une couche d’encre Ag/AgCl CI-4001 d’EMS. Elle
est notamment indiquée dans I’impression d’électrodes pour un usage médical. Le ratio d’Ag :
AgCl est de 45 : 55 typiquement utilisé pour les électrodes d’iontophorése. Une épaisseur de
20 pm est déposée pendant ce processus de fabrication. L’encre est recuite pendant 3 minutes
a une température de 130 °C.

Une couche de carbone CI-2001 d’EMS recouvre la couche d’Ag/AgCl. Sa résistance électrique
est strictement inférieure a 20 Q par carré pour une €paisseur de 25,4 um. Elle dépasse de 700
um de part et d’autre de cette couche. Une épaisseur de 20 um est déposée par sérigraphie.
L’encre est recuite a une température de 110 °C pendant 3 minutes.

Enfin, une couche d’encre diélectrique UV-2560 de Conductive Compounds est déposée sur
les lignes de connexion pour éviter les court-circuit. Elle est recuite par UV avec une énergie
de 2 J pendant 1 minute et trente secondes.

3.2.4. Lacellule de Franz

Les cellules de Franz permettent d’évaluer la perméabilité de la peau et la diffusion d’actifs
a travers celle-ci. Elles renseignent sur la cinétique de pénétration du médicament, qui est
déposé a la surface de la peau, a travers les différentes couches de la barri¢re cutanée [22]. Au-
dela de cet aspect purement cinétique, elles sont tres utiles, non seulement, dans la conception
et le développement de nouvelles formulations mais aussi pour filtrer les molécules toxiques
[23] et réaliser des contrdles qualité [24]. Ces cellules sont normalement utilisées avec de la
peau d’animal ou humaine excisée [25].

Les cellules de Franz utilisées ont été développées spécifiquement par Feeligreen. Elles sont
constituées de deux parties principales :

e Un compartiment donneur avec un couvercle
e Un compartiment receveur avec le bras
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Peau animale excisée

ompartiment donneur et couvercle

Bras de la cellule

***** Compartiment receveur

Socle de la cellule

Figure 14 : Cellule de Franz spécifique utilisée dans les études de diffusion in vitro

Dans le compartiment donneur se trouve 1’actif étudié¢. Le compartiment récepteur contient le
liquide récepteur. Il s’agit de tampon phosphate salin (PBS Phosphate Buffered Saline)
provenant de Sigma Aldrich® (réf. P3813-10PAK). Ce dernier est introduit avant 1’étude in
vitro. Il permet de mimer le compartiment sanguin.

La surface de diffusion est de 11,37 cm?. Le volume du liquide récepteur est de 19 mL = 1 mL.

Un échantillon de peau est monté dans le compartiment donneur et est maintenu tendu a 1’aide
du couvercle. Un aimant est placé dans le fond du compartiment receveur permettant une
agitation permanente du liquide récepteur pendant I’administration du médicament. Les cellules
de Franz sont maintenues a une température de 37 °C grace a un bain marie. Cette température
correspond a celle du compartiment sanguin.

3.2.5. Protocoles

L’¢élaboration des protocoles expérimentaux se basent a la fois sur une étude de la littérature
mais également sur I’expérience acquise par la société Feeligreen tout au long de ces projets
avec de grandes entreprises comme L’Oréal ou Galderma.

Les oreilles de porc proviennent d’un abattoir. Ces dernieres sont prélevées avant 1’échaudage
de I’animal afin de préserver au maximum l’intégrité des tissus. Ces oreilles sont ensuite
congelées a une température de -18 °C. Elles sont conservées a cette température au sein de
notre laboratoire.

La peau d’oreille porcine est découpée du cartilage a 1’aide d’un scalpel puis montée sur une
cellule de diffusion. A ’'intérieur de cette cellule sont versés, au préalable, environ 20 ml de
PBS qui jouent le role de liquide récepteur ; un petit barreau magnétique est placé au fond de
la cellule. L absence de bulles d’aires entre la peau et le liquide récepteur est vérifice.
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Pour chaque manipulation mettant en exergue I’effet du courant sur la pénétration du
médicament dans la peau, plusieurs cellules avec dispositif (AD) et sans dispositif (SD), ¢’est-
a-dire passif, ont été disposées en parallele sur une plaque magnétique au fond d’un bain-marie
a une température de 37 °C, comme indiqué dans la partie précédente, permettant de maintenir
une agitation en faisant tourner le barreau magnétique situ¢ au fond de la cellule a 1000 tours
par minute (Figure 15).

Figure 15 : Bain-marie permettant de maintenir le liquide récepteur a une température de 37
°C. Au fond de ce bain-marie, se trouve une plaque magnétique pour maintenir une agitation
du liquide récepteur pendant les manipulations in vitro. Sur le haut, les électrodes coupées
correspondent aux cellules sans dispositif (SD).

Un gel a 2 % de tolazoline est utilisé pour les études de diffusion. Il se compose d’eau déionisée,
de 2 % de gélifiant (Makimousse 12 de Daito Kaisei), le sodium polyacrylate starch, et de 2 %
de tolazoline.

Si les réservoirs du médicament utilisés pendant les études de diffusion sont du non-tissé, alors
une solution a base d’eau contenant 2 % de tolazoline est employ¢e.

Les diverses étapes de la procédure expérimentale utilisée lors des tests in vitro sont détaillées
ci-apres.

Les oreilles de cochon sont, tout d’abord, mises a décongeler pendant une heure maximum.
Elles sont ensuite rincées a 1’eau claire pour enlever toutes traces de terre ou de sang. La peau
est ensuite excisée du cartilage de 1’oreille a 1’aide d’un scalpel. Elle est, par la suite, montée
sur la cellule de Franz de la Figure 14 et est maintenue tendue grace au couvercle.

Le compartiment récepteur de la cellule de Franz est ensuite rempli avec 19 mL de tampon
phosphate salin en prenant garde d’enlever toute bulle d’air. En effet, cela pourrait empécher le
passage de principe actif. Ces cellules sont ensuite déposées sur la plaque magnétique au fond
du bain-marie qui est a la température de 37 °C.
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Apres cette étape, 1,5 g de gel a2 % de tolazoline est déposé sur chacun des pdles des électrodes.
Si les compartiments donneurs sont des non tissé€s alors une pipette permet de les imbiber avec
1,5 mL de solution a 2 % de tolazoline.

Les électrodes des tests AD sont ensuite reliées au banc de diffusion via des connecteurs de
type machoire (Figure 16).

Ordinateur de .
contrdle du banc Electrodes
Bain-marie

Connecteurs de type michoire

Banc de diffusion

Figure 16 : Le banc de diffusion est controlé via une interface graphique permettant de régler
la forme, ['intensité du courant ainsi que la durée du traitement. En outre, les électrodes sont
reliées au banc via des connecteurs de type mdchoire.

Les différentes voies du banc de diffusion sont, ensuite, configurées via I’interface graphique
de I’ordinateur de contrdle (type et intensité du courant, temps de traitement). On démarre,
ensuite, la diffusion. Une minuterie permet d’arréter automatiquement la voie une fois le
traitement terming.

Lorsque la diffusion est terminée, une des cellules de Franz est retirée du bain-marie.
L’¢électrode de diffusion est décollée de la peau. Le pH des compartiments donneur (non-tissé
ou gel) est mesuré. Le surplus de gel se trouvant sur la peau d’oreille de cochon est retiré avec
un papier absorbant. La totalité¢ des 19 mL du liquide récepteur est prélevée.

La peau est nettoyée, deux fois, avec 5 mL d’eau puis séchée avec des mouchoirs secs et
propres. La zone traitée est délimitée avec un marqueur. Une partie du stratum corneum est, par
la suite, enlevée avec du scotch afin d’éliminer d’éventuels restes de formulation. Trois
morceaux de scotch sont appliqués horizontalement et trois autres verticalement. La zone traitée
délimitée est découpée en petits morceaux carrés d’environ 0,5 cm de coté.

Ces morceaux de peau sont, subséquemment, introduits dans des flacons. Cinq millilitres de
solvant d’extraction sont ajoutés dans ces derniers. Le choix s’est porté sur le tampon phosphate
salin (PBS).

Ces flacons sont mis a agiter sur un plateau pendant 4 h a 350 tours par minutes.
Enfin, les échantillons de peau ainsi que le liquide récepteur sont filtrés au travers de

membranes en nylon avec une maille de 45 pm.
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Ce protocole post diffusion in vitro peut se découper en 3 grandes étapes :

e Nettoyage de la peau

N
Surplus de gel enlevé avec Prélévement de tout le
du papier absorbant sec liquide récepteur

Décollement du patch

Récupération de la peau Marquage de la zone La peau nettoyée avec 2 x 5 mL
de peau traitée d’eau puis séchée avec des
mouchoirs secs

Figure 17 : Etapes décrivant le nettoyage de la peau une fois |’administration du médicament
terminée. La peau est nettoyée, le liquide récepteur est préleve et la zone d’intérét est
marquée.

e Tape stripping et découpe de la zone de peau traitée

-

Une partie stratum "0" neum Découpage de la zone Découpage en petits morceaux

est retirée avec 6 bandes de de peau traitée de chaque échantillon
ruban adhésif

4-* %4—

lntroductlon des morceaux de
peau dans des flacons

Ajout de 5 mL de solvant
d’extraction (PBS) pour
chaque échantillon de peau

Figure 18 : Etapes présentant la préparation des échantillons de la zone de peau traitée pour
l’extraction par solvant.
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e Extraction par solvant des morceaux de la zone de peau traitée

Filtration des échantillons de peau et du liquide
récepteur a travers des filtres nylon 0,45 pm

Agitation va-et-vient (350 tours par
minute) des flacons pendant4 h Analyse HPLC-UV

Figure 19 : Extraction du médicament avec du PBS, des morceaux de peau de la zone traitée

3.2.6. Méthode de dosage de la tolazoline

La derniere étape des études de diffusion in vitro est de caractériser la quantité de tolazoline se
trouvant dans la peau ou I’ayant traversé. Pour cela, un Chromatographe en phase Liquide a
Haute Performance (HPLC) Alliance €2695 de Waters couplé a un détecteur spectrophotometre
UV 2998 PDA est utilisé (Figure 20).

Figure 20 : Systeme d’analyse HPLC

Ce type de chromatographie est une technique de séparation analytique de produits présents
dans un mélange. Le principe de cette technique repose sur la fait que le mélange a traiter est
entrainé a haute pression dans une colonne par un mélange appelé phase mobile. Cette phase
est souvent composée d’un mélange d’eau et de solvants organiques miscibles comme le
méthanol. La phase stationnaire se trouve dans la colonne. Cette dernic¢re est généralement
composée de particules de tres petite taille (quelques micrometres).

A T’instant initial, le mélange a séparer est injecté dans la colonne. Il se dilue, alors, dans la
phase mobile qui I’entraine jusqu’a la colonne. Le choix de la phase stationnaire est décisif. En
effet, les constituants du mélange sont inégalement retenus lorsqu’ils traversent la colonne. Ce
phénomene est appelé rétention. Ainsi, les constituants du mélange injectés se déplacent moins
vite que ceux de la phase mobile. Cette vitesse de déplacement est différente pour chacun des
¢léments constituants du mélange injecté. Ces derniers subissent une élution les uns apres les
autres et sont donc, finalement, séparés.

232



Un détecteur est placé a la sortie de la colonne et est couplé a un enregistreur. Ceci permet
d’obtenir un chromatogramme.

Le détecteur dirige un signal constant vers 1’enregistreur en présence de la phase mobile seule
afin de définir la ligne de base. Au passage de chaque constituant du mélange injecté, un pic
apparait sur le chromatogramme.

Le temps de rétention représente le temps au bout duquel un composé est ¢lu¢ de la colonne
puis détecté.

Phase Solvant : Dégazage par entrainement a
mobile réservoir(s) I’hélium ou par ultra-sons

Filtre 0,45 pm

y

Elution isocratique ou gradient a

Pompe <+— .
P basse ou haute pression

y

Injecteur

Pré-colonne +—
Thermorégulation  Colonne —

Phase stationnaire

Collecteur de

fractions Détecteur(s)

y

Enregistreur Traitement des
Intégrateur données

Figure 21 : Schéma synoptique d’un systeme de chromatographie en phase liquide

La Figure 21 présente le schéma de principe d’un chromatographe en phase liquide. Les
¢léments de base d’un tel systéme sont :

e Un détecteur permettant de mettre en exergue la sortie des solutés de la colonne et de
déterminer la quantité de chaque soluté d’un mélange

e Une colonne en acier inoxydable de quelques centimetres de long

e Un systéme d’injection calibré

e Un ou plusieurs réservoirs de phase mobile contenant soit des solvants purs ou des
mélanges de ces derniers dans des concentrations variables

L’utilisation pour I’analyse HPLC d’un solvant pur ou d’un mélange de solvants de composition
constante dans le temps correspond a une étude en mode isocratique. Si cette composition est
variable dans le temps alors cela correspond a une étude en mode gradient.
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Pour pouvoir déterminer la concentration de tolazoline dans les échantillons de diffusion, il est
nécessaire d’établir une courbe de calibration ou d’étalonnage relative.

1,0M
y = 10574x + 4606,81
o 500,0k R2=1
Z
0,0
T T T

0 50 100
Concentrations théoriques (ug/mL)

Figure 22 : Courbe d’étalonnage de la tolazoline

La droite de calibration de la Figure 22 permet de remonter a la concentration (ug/mL) en
tolazoline a partir des aires du chromatogramme via 1’équation :

_y — 460681

x 10574

(13)

Les conditions utilisées pour le dosage et I’identification de la tolazoline sont regroupées dans
le Tableau 2.

Tableau 2

Solvant utilisé pour la préparation des

. \ PBS en contact avec peau pendant 4h
solutions méres et standards

Domaine de linéarité validé De 524100 pg/mL
LOQ/LOD LOQ =5 pg/mL /LOD = 0,5 pg/mL
Filtre validé Filtre Seringue Titan 0 / 45 pm Nylon 17
mm
ACE Equivalence 5 C18, 4,6x250 mm, 5
Colonne
pum
Précolonne SecurityGuard Cartridge C18 4x3mm ID
Température de la colonne 25°C
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Débit (mL/min) 1

Volume d’injection (nL) 10
Temps d’analyse (min) 20
Phase 1 : eau + 0,1 % acide trifluoroacétique
Phases mobiles Phase 2 : méthanol + 0,1 % acide
trifluoroacétique
Mode isocratique Phase 1/ Phase 2 (85/15 v/v)

Temps de rétention (min) 14 min

Longueur d’onde acquisition (nm) 230

3.3. Analyse des résultats et discussion

Le but de cette étude in vitro est, tout d’abord, d’¢étudier la pénétration de la molécule tolazoline
en optimisant les paramétres du traitement intophorétique : durée, forme du courant, densité ou
encore le type de réservoir du médicament.

La tolazoline a ét¢, d’abord, formulée dans un gel. Ce dernier ne doit pas étre irritant, facile a
formuler. I1 est composé de 2% de tolazoline, de 2% de gélifiant de type polyacrylate de sodium
(Makimousse 12 DAITO KASEI) et de 96 % d’eau distillée. Cette concentration en
chlorhydrate de tolazoline est particuli¢rement indiquée pour le traitement d’ulcéres cutanés
indolents. En effet, le flux sanguin augmente localement. La cicatrisation est stimulée en
inhibant la contraction vasculaire des muscles [21]. Sa viscosité et sa conductivité¢ s’adaptent
parfaitement a un traitement par iontophorese.

En outre, ce médicament est avantageux car peu coliteux comparé a d’autre molécule.

Les premiers essais ont été menés avec un courant continu de 500 pA (167 pA/cm?) et 1h. Il
s’agissait de s’assurer d’étre en mesure de détecter par HPLC la molécule de tolazoline. Ces
tests ont été réalisés avec (AD) et sans courant (SD) respectivement sur 10 cellules. La quantité
moyenne diffusée dans la peau et dans le liquide récepteur avec et sans courant est présentée a
la Figure 23.
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Figure 23 : Passage moyen de tolazoline sans courant (SD) et avec un courant (AD) continu
de 500 uA pendant 1 h

Tableau 3
Total pénétré Total pénétré
T Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ng/em?) | (AD) (ng/cm?)
10 500 pA continu 1 h
Moyenne 6,38 38,49 6,03
Ecart-type + 1,13 + 1,55

Le rapport obtenu entre AD et SD est de 6 (Tableau 3). Les ¢électrodes bipolaires utilisées
pendant ces diffusions sont restées stables. Il n’y pas eu de changement de pH. Les quantités

diffusées avec et sans courant sont significativement différentes (ANOVA a un facteur P <
0,001).

Afin d’augmenter le confort du futur patient, le courant a été abaissé a 250 pA (83 pA/cm?). La

durée du traitement a été augmenté a 2 h afin de conserver une quantité de courant équivalente
(1,8 C).
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Figure 24 : Passage moyen de tolazoline sans courant (SD) et avec un courant (AD) continu
de 250 uA pendant 2 h

Tableau 4
Total pénétré Total pénétré
T Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ug/cm?) | (AD) (ng/cm?)
8 250 pA continu 2 h
Moyenne 4,67 36,84 7,89
Ecart-type + 0,64 + 1,78

L’iontophorese améliore le passage transdermique de la tolazoline d’un facteur 7,89 par rapport
a une diffusion passive (Tableau 4). Aprés 2 h de traitement, aucun changement de pH n’a été
constaté au niveau des poles des électrodes. Les quantités diffusées avec et sans courant sont
significativement différentes (ANOVA a un facteur P < 0,001).

La quantité moyenne totale de tolazoline diffusées avec un courant continu de 500 pA pendant
une heure est équivalente a celle obtenue avec un courant continu de 250 pA pendant deux
heures. Le temps de traitement peut étre augmenté tout en réduisant la densité de courant égale
respectivement a 167 pA/cm? et 83 pA/cm? pour 500 pA et 250 pA.
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Le courant a, ensuite, ét¢ augmenté afin de réduire le temps de traitement. Un courant continu
de 750 pA (250 pA/cm?) est appliqué pendant 30 minutes. Ces tests ont été réalisés avec (AD)
et sans courant (SD) respectivement sur 5 cellules. La quantité moyenne diffusée dans la peau
et le liquide récepteur avec et sans courant est présentée dans le diagramme Figure 25.

N
[@)]
1 .

N
o
1

—_
o
|

peau + LR (pg/cm? £ SEM)
o

Quantité moyenne cumulée
(@)]
1

SD AD

Figure 25 : Passage moyen de tolazoline sans courant (SD) et avec un courant (AD) continu
de 750 uA pendant 0,5 h

Tableau 5
Total pénétré Total pénétré
T Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ng/cm?) | (AD) (ng/cm?)
5 750 pA continu 0,5 h
Moyenne 7,64 31,65 4,14
Ecart-type + 1,04 + 0,60

Le passage transdermique de la molécule a été¢ amélioré d’un facteur 4,14 avec un courant de
750 pA appliqué pendant trente minutes (Tableau 5). Les quantités diffusées avec et sans
courant sont significativement différentes (ANOVA a un facteur P < 0,001). La quantité de
tolazoline diffusée avec ce courant continu est Iégerement inférieure a celles obtenues avec les
courants continus de 250 pA et 500 pA. En effet, la quantité de charge pour le courant de 750
LA pendant trente minutes est de 1,35 C contre 1,8 C pour les deux autres manipulations.
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L’utilisation persistante d’un courant continu direct proportionnel au temps peut réduire
I’efficacité du transport iontophorétique a cause notamment de la polarisation de la peau qui est
orientée dans la direction opposée a I’application du champ. La peau se comporte comme un
condensateur dans un circuit électrique de sorte que le courant effectif diminue avec la durée
d’application du courant continu [26] [27] [28]. Pour éviter ces problémes, des courants pulsés
continus ont été largement utilisés.

Dans cette optique, nous avons fait le choix de tester un courant direct pulsé de 500 pA. La
fréquence de ce courant est de 1 kHz. Le rapport cyclique est de 0,5 (Figure 26).

Courant

F=1KkHz

500 pAf--------------

Temps
0,5 ms 1 ms

Figure 26 : Courant pulsé continu de 500 uA de fréequence 1 kHz avec un rapport cyclique de
0,5

Ce courant est appliqué sur la peau pendant une heure.

Des tests ont été€ menés sur cing cellules. La quantité moyenne diffusée dans la peau et le liquide
récepteur avec et sans courant est présentée dans I’histogramme suivant (Figure 27).

Quantité moyenne cumulée
peau + LR (ug/cm? £ SEM)

SD AD

Figure 27 : Passage moyen de la molécule de tolazoline sans courant (SD) et avec courant
direct (AD) pulsé de 500 uA de fréequence 1 kHz et de rapport cyclique 0,5
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Les résultats de cette étude sont regroupés dans le Tableau 6 :

Tableau 6
Total pénétré Total pénétré
T Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ng/cm?) | (AD) (ng/cm?)
5 500 pA pulsé 1 h
Moyenne 2,97 18,19 6,12
Ecart-type +0,70 + 1,06

Le passage de la molécule de tolazoline a travers la peau a été amélioré d’un facteur 6 avec un
courant pulsé direct de 500 pA appliqué pendant une heure. Les quantités diffusées avec et sans
courant sont significativement différentes (ANOVA a un facteur P < 0,001). En outre, la
quantité totale de tolazoline diffusée dans la peau et dans le liquide récepteur est deux fois
moins importante qu’avec les deux précédents courants continus de 250 pA et de 500 pA
(Figure 28). En effet, la quantité de charge est deux fois moins importante avec le courant pulsé :
1,9 C pour les deux courants continus et 0,9 C pour le courant pulsé.
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Figure 28 : Comparaison des quantités totales de tolazoline pour deux courants continus de
500 uA et 250 uA appliqués respectivement 1 h et 2 h et pour un courant pulsé de 500 uA de
fréquence 1 kHz pendant 1 h
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Un récapitulatif des divers résultats obtenus lors de ces différentes manipulations évoquées
précédemment est donné dans le Tableau 7 :

Tableau 7
o Total pénétré Total pénétré Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ng/em?) | (AD) (ng/em?)

10 500 pA continu 1 h 6,38 38,49 6,03

8 250 pA continu2 h 4,67 36,84 7,88

5 750 pA continu 0,5 h 7,64 31,65 4,14

5 500 pA pulsé¢ 1 h 2,97 18,19 6,11

La quantité pénétrée de tolazoline la plus importante est obtenue avec les courants de 500 pA
et 250 pA pendant 1 h et 2 h avec 38,5 pg/cm? et 36,8 pg/cm?. En outre, nous avons constaté
qu’avec un courant plus important de 750 pA et un temps réduit d’une demi-heure une quantité
sensiblement équivalente (31,65 pg/cm?) de tolazoline a été diffusée dans les explants de
cochon. En outre, en extrapolant par rapport a la quantité de courant, nous devrions obtenir une
quantité totale de 36 pg/cm? sans noter une amélioration par rapport au courant continu de 500
HA.

Afin de pouvoir mener de futures manipulations in vivo, un réservoir pour le médicament de
type non tissé de Kemex® fabricant néerlandais de non-tissés et de laminés médicaux a été
utilisé. En outre, ce réservoir permet de stocker des solutions liquides.

Le premier courant testé avec ce type de réservoir est un courant continu de 500 pA appliquée
sur la peau d’oreille de cochon positionnée sur une cellule de Franz pendant 1 h. Les non-tissés
sont imbibés avec une solution composée d’eau déionisée et 2 % de tolazoline.

La quantit¢é moyenne diffusée dans la peau et le liquide récepteur avec et sans courant est
présentée dans 1’histogramme suivant (Figure 29).
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Figure 29 : Passage moyen de la molécule de tolazoline sans courant (SD) et avec courant
direct (AD) continu de 500 uA appliqué pendant 1 h avec comme réservoir le non-tissé

Tableau 8

Nombre de réplicas Courant
2 500 uA 1h
Moyenne
Ecart-type

Total pénétré
sans courant
(SD) (ug/cm?)

3,93

Total pénétré
avec courant
(AD) (ug/cm?)

42,15

Rapport
AD/SD

10,73

+1,73

+2,39

Le passage de tolazoline est amélioré d’un facteur 10,7 avec un courant de 500 pA pendant 1 h

avec comme réservoir du non-tissé (Tableau 8).

En outre, la quantité de tolazoline diffusée a travers la peau pendant 1 h avec un courant continu
de 500 pA est équivalente en utilisant comme réservoir soit un hydrogel ou du non tissé (Figure

30).
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Figure 30 : Comparaison de la quantité de tolazoline pénétrée dans la peau avec comme
reservoir du gel ou du non-tissé

Tableau 9
Nombre de ’ . Total pénétré avec
réplicas Courant Réservoir courant (AD) Ecart-type
(pg/cm?)
10 500 pA continu 1 h Hydrogel 38,49 +1,55
2 I oo 42,15 +2.39

Nous avons constaté une acidification du pH au niveau de la cathode entrainant une dégradation
de I’état de surface avec une diminution de la conductivité. La résistance mesurée apres la
manipulation est de 2 kQ. En outre, cette modification de pH peut diminuer 1’efficacité du
transport iontophorétique. Le degré d’ionisation de la molécule est affecté par ces variations de
pH [7]. En outre, lorsque le pH diminue, la concentration en ions H* augmente ce qui peut
provoquer une réaction vasculaire a cause de I’activation des fibres C. Il faut essayer de garder
le pH aussi proche que possible de 7 comme nous travaillons avec un vasodilatateur [29]. En
outre, un certain déconfort et une irritation de la peau peuvent étre le résultat des changements

de pH [30].

Des agents tampons sont généralement ajoutés dans la formulation afin d’ajuster le pH.
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Des modifications de la formule ont été, ainsi, opérées avec 1’ajout de NaCl afin de pouvoir
rééquilibrer le pH. Deux concentrations ont été testées : 0,9 % et 6 % associées au courant de
500 pA (167 pA/cm?) continu pendant 1 h. Une acidification est toujours observée au niveau
du non tissé¢ avec un pH d’environ 3.

Le temps de traitement est par la suite été réduit pour passer a 30 minutes avec un courant
continu de 500 pA et un courant direct pulsé¢ de 500 pA de rapport cyclique 50 % et de
fréquence 500 Hz appliqué pendant 20 minutes a été testé avec une solution composée d’eau et
de 2 % de tolazoline.

Nous avons opté pour une réduction de la densité de courant a 100 pA/cm? soit un courant de
300 pA. Le temps d’application de ce courant est de 20 minutes. En outre, la composition du
gel a été légerement modifiée en y ajoutant du gélifiant en I’occurrence du Makimousse 12 de
Daito Kasei dont le composant principal est le sodium polyacrylate starch un polymeére de
synthése. Il s’agit d’un agent de contrdle de la viscosité. 0,25 % de ce gélifiant a ét¢ adjoint a
la formulation. Ainsi aucun changement de pH n’a été observé au niveau des réservoirs
contenant la tolazoline.

Les résultats de cette diffusion sont présentés dans le Tableau 10 :

Tableau 10
o Total pénétré Total pénétré Rapport
Nombre de réplicas Courant sans courant avec courant AD/SD
(SD) (ug/cm?) | (AD) (ng/cm?)
2 300 pA 20 minutes
Moyenne 3,32 12,46 3,75
Ecart-type + 1,30 + 1,94
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Figure 31 : Passage moyen de la molécule de tolazoline sans courant (SD) et avec courant
direct (AD) continu de 300 uA avec comme réservoir le non-tissé et appliqué pendant 20
minutes

Malgré ce temps de traitement relativement court de 20 minutes et la densité de courant faible,
100 pA/cm?, une amélioration d’un facteur 3,7 est observé avec 1’utilisation du dispositif. De
plus, une quantité totale de tolazoline de 12,5 pg/cm? est diffusée a travers la peau (Figure 31).
Notre détecteur UV n’est pas suffisamment sensible pour détecter la présence de cette molécule
dans le liquide récepteur mimant le compartiment sanguin.

A titre exploratoire, afin d’optimiser la quantité de tolazoline diffusée sur cette période de 20
minutes, plusieurs courants directs pulsés de 750 pA (250 pA/cm?), de fréquence 500 Hz, 1000
Hz et 1500 Hz ont été testés (Figure 32).

Courant Courant
F=500Hz F=1KkHz
L T 750 pA
—_
1ms 2 ms Temps 0,5 ms 1ms Temps
Courant

750 pAf- F=15kHz

0,25ms 0,5ms Temps

Figure 32 : Les trois courants pulsés testés pour éviter les changements de pH et optimiser la
quantité de tolazoline pénétrant dans la peau
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Pour les études de diffusion associées a ces trois courants pulsés, aucune cellule sans dispositif
n’a été dosée. Les quantités totales diffusées avec dispositif exprimées en pg/cm? sont regroupés
dans la Figure 33 :
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Figure 33 : Comparaison des différentes quantités totales de tolazoline diffusées dans la peau
avec trois courants directs pulsés de 750 uA et de fréequence 500 Hz, 1000 Hz et 1500 Hz
(rapport cyclique 50 %)

La quantité diffusée de tolazoline dans la peau et dans le liquide récepteur est équivalente pour
ces trois courants pulsés. En effet, la quantité de courant totale pendant la durée de traitement
de 20 minutes est de 0,45 C. Aucun changement de pH n’a été observé au niveau des non-tissés
avec ces trois courants.

Le tableau ci-apres récapitule les quantités totales de tolazoline diffusées :

Tableau 11
Nombre de donneurs Courant Total penétré avec courant (AD) Ecart-type
(ng/cm?)
2 750 pA 500 Hz 18,53 +1,86
2 750 nA 1000 Hz 18,73 +1,53
2 750 pA 1500 Hz 17,75 +0,83

Nous avons résumé les différentes quantités de tolazoline qui ont pénétré dans la peau en
fonction des réservoirs utilisés (hydrogel et non-tissé) ainsi que des parametres électriques
associés dans le tableau de la page suivante. Les courants pour lesquels un changement de pH
a été observé sont indiqués en rouge.
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Tableau 12

Total pénétré sans courant (SD)

Total pénétré avec courant (AD)

minutes

Réservoir Courant (ng/em?) Ecart-type SD (ng/em?) Ecart-type AD
Gel S00 pA 6,38 +1,13 38,49 +1,55
continu 1 h
Gel 250 pA 4,67 + 0,64 36,84 +1,78
continu 2 h
Gel 750 pA 7,64 + 1,04 31,65 + 0,60
continu 0,5 h
500 pA pulsé
Gel L kHz 1 h 2,97 +0,70 18,19 + 1,06
Non-tissé | 00 KA 3,93 +1,73 42,15 +2,39
continu 1 h
250 pA
Non-tissé continu 20 3,32 + 1,30 12,46 + 1,94
minutes
750 pA 500
Non-tissé Hz 20 18,53 + 1,86
minutes
750 nA 1000
Non-tissé Hz 20 18,73 + 1,53
minutes
750 pA 1500
Non-tissé Hz 20 17,75 + 0,83




4. Etude préliminaire de diffusion in vivo du tréprostinil

Ces ¢études in vivo ont ¢été menées conjointement avec le laboratoire Hypoxie et
Physiopathologies cardiovasculaires et respiratoires (HP2) de I'INSERM de Grenoble.
L’équipe du Professeur Jean-Luc Cracowski a notamment travaillé sur 1’administration par
iontophorese cathodique d’un analogue de la prostacycline, le treprostinil. Ils ont, notamment,
utilisé cette molécule comme promoteur de cicatrisation.

Dans cette étude in vivo, le choix s’est donc porté sur le tréprostinil, dont le nom commercial
est Remodulin®, plutdt que la tolazoline étant donné I’expérience accumulée dans I’utilisation
de cette molécule.

4.1. Le tréprostinil promoteur de cicatrisation de plaies

Le tréprostinil est un analogue de la prostacycline. Cette derni¢re est un membre de la
famille des lipides appelée les eicosanoides. Ils désignent une vaste famille de dérivés
d’oxydation d’acides gras polyinsaturés a 20 atomes de carbone. La prostacycline a pour
principale action d’empécher [’agrégation des plaquettes et a donc des propriétés
vasodilatatrices, notamment une vasodilatation pulmonaire aigue [31].

Cette molécule est utilisée pour traiter I’hypertension artérielle pulmonaire, qui est un syndrome
de dyspnée définie par une augmentation isolée de la résistance vasculaire pulmonaire
conduisant a une insuffisance cardiaque droite progressive [31].

Les chercheurs du laboratoire Hypoxie et Physiopathologies cardiovasculaires et respiratoires
(HP2) ont élaboré un modele sur rat afin de pouvoir effectuer un criblage des molécules
vasodilatatrices. Il a été conclu de cette étude que le tréprostinil ainsi que I’iloprost pouvaient
étre administrés via voie iontophorétique sur une peau saine et obtenir localement un effet
vasodilatateur [32]. En outre, une étude sur des volontaires a confirmé cette observation et a
permis de mettre en exergue que le tréprostinil était mieux toléré que I’iloprost. De plus, il a
également ét¢ démontré que 1’iontophorése améliorait la cicatrisation sur deux modeles de
sclérodermie : uPAR™/~ et HOCL [18]. Enfin, I’utilisation, en préclinique et clinique, de
I’iontophorése d’un analogue de la PGI, dans le traitement d’ulceéres cutanés sclérodermiques
et diabétiques a été validée [33] [34].

4.2. Matériel mise en place et méthodes utilisées
Animaux

Pour cette étude préliminaire in vivo, huit rats males Wistar agés de huit semaines pesant entre
280 g et 290 g (Janvier Labs CERJ Le Genest Saint Isle) ont été utilisés. Les rats vivent dans
des conditions contrdlées conformément a la 1égislation Frangaise et sont nourris avec une
alimentation standard pour rats. Le protocole a été approuvé par le Comité d’éthique animale
de la région Rhone-Alpes. Les rats sont gardés dans une piece spécifique avec un cycle de
sommeil et d’éveil 12 h / 12 h avec eau et nourriture a volonté. Les animaux sont rasés une
demi-heure avant de réaliser I’iontophoréese [35] [36].



Approvisionnement et préparation des médicaments

Une solution commerciale de tréprostinil a 1 % (10 mg/mL) (6,4 mM ; Poids moléculaire 390,5
g.mol!; pKa 4,5 ; pI 1,25) est utilisée (Remodulin®, Bioprojet Pharma, Paris, France). Une
dilution par 80 est réalisée en utilisant 0,9 % de NaCl afin d’obtenir une concentration de 0,125
mg/mL. Le pH a été contrdlé apres dilution afin de s’assurer une compatibilité avec une
iontophorése cathodique (pH > 5,5).

Procédure expérimentale et protocoles d’iontophorese

Les rats sont anesthésiés avec de I’isoflurane sous masque. L’induction est réalisée avec un taux
de 3 % et le maintien de I’anesthésie a 1,5 %. Les rats sont placés sur pad thermique (Physitemp
TCAT-2LV) pour maintenir leur température a 37 °C (Figure 34).

Figure 34 : Rat rasé et anesthésié sous masque positionné sur une plaque chauffante
permettant de maintenir la température de [’animal a 37 °C

Mesure du flux sanguin

Le flux sanguin est mesuré par fluxmétrie laser Doppler via le PeriScan PIM 3 de Permied
(Figure 35).
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Figure 35 : PeriScan PIM3, imageur de perfusion sanguine

Le laser est positionné a 17 cm de la peau. Le pas de mesure est fixé a 2 mm avec une fréquence
de scan d’un par minutes.

Pour chaque protocole, le courant iontophorétique est délivré dix minutes apres
I’enregistrement de la ligne de base.

Le flux sanguin est enregistré en unité arbitraire : Perfusion Units (PU) et est ensuite exprimé
en pourcentage d’augmentation par rapport au niveau de la ligne de base. Il s’agit de prendre
en compte des variations interindividuelles dans le flux de référence (Figure 36).
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Figure 36 : Exemple de mesure du flux sanguin pendant une heure avec vingt minutes de
traitement iontophorétique
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Pour estimer ce pourcentage d’augmentation de la ligne de base, les deux flux sanguins de début
et de fin de traitement sont calculés en faisant la moyenne de cinq mesures.

4.3. Analyse des résultats et discussion
Deux protocoles ont ét¢ menés au cours de cette étude in vivo préliminaire.
Comparaison des solutions iontophorétiques : Feeligreen vs Perimed®

Le premier consiste a comparer la solution de Perimed® a celle du banc de diffusion utilisé pour
les manipulations in vitro associé a deux designs d’¢électrodes spécifiques.

La solution de Perimed® est composée du systéme de micropharmacologie Perilont de
Perimed PF382b permettant de réaliser 1’iontophorese associé a I’électrode L1611 de 1,2 cm?
(Figure 37). L électrode passive est positionnée a coté de cette dernicre.

LI611 Drug Delivery Electrode

—

L PF Perilont @
USB Power Supply

PF384 Dispersive Electrode

Figure 37 : Systéme d’iontophorése Perilont de Perimed® avec le boitier a connecter a un
ordinateur et les deux électrodes : celle qui travaille L1611 et celle qui ferme le circuit
électrique PF382b

Les deux autres ¢électrodes connectées au banc de diffusion développé par Feeligreen ont des
designs spécifiques et sont imprimées par sérigraphie selon le méme procédé présenté dans la
sous-partie : Matériel et méthodes mises en place dans la partie in vitro. Ces électrodes sont
présentées a la Figure 38.

Electrode qui travaille
Surface = 2,1 cm?

Contre-électrode

Electrode de travail
Surface = 2,1 cm?

Figure 38 : Les 2 électrodes a la conception spécifique comparées a la solution de Perimed
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Les ¢lectrodes de gauche et de droite de la Figure 38 seront mentionnées, dans la suite du
chapitre, par électrode circulaire et parall¢le.

Chacune de ces trois ¢électrodes est positionnée aléatoirement sur le dos du rat rasé comme
montré a la Figure 34.

Pour les deux ¢électrodes de la Figure 38, le réservoir utilisé pour le tréprostinil est le non-tissé
proposé par Kemex identique a celui utilisé pendant 1’étude in vitro. Un patron spécifique a
chaque design d’¢lectrode permet une découpe a la forme des pdles.

Chacun des deux non tissés est imbibé avec un volume de 400 pL de solution de tréprostinil a
0,125 mg/mL.

Un courant continu de 100 pA et 174 pA est appliqué respectivement pour les électrodes
Perimed® et pour les électrodes paralléle et circulaire pendant 20 minutes. La densité de courant
est sensiblement identique pour les trois types d’électrodes, soit 83 pA/cm?.

Le flux sanguin est mesuré pendant 1’application du courant iontophorétique et 20 minutes apres
la fin du traitement pour les électrodes de Perimed®. Pour les électrodes circulaire et paralléle,
il n’est pas possible d’enregistrer le flux sanguin pendant le traitement par iontophorese.

Les données sont exprimées en moyenne + écart-type de la moyenne (Figure 39).
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Figure 39 : Comparaison du design d’électrode
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Tableau 13

Type d’¢électrode % ligne de base Ecart-type
Perimed® 80,45 +11,58
Paralléle 92,38 +17,93
Circulaire 70,37 +21,03

L’¢lectrode parallele associé a un courant continu de 174 pA pendant 20 minutes présente une
augmentation de 92,38 % par rapport au flux sanguin initial (Tableau 13). Ce design semble
étre le plus efficace en terme de vasodilatation. Le choix s’est donc porté sur cette ¢lectrode
pour le second protocole.

En outre, I’¢électrode circulaire associée au banc de diffusion Feeligreen présente, en terme de
vasodilatation, une efficacité équivalente a la solution de Perimed®.

Comparaison courant continu / pulsé

Ce deuxieme protocole a pour but d’évaluer ’efficacité de trois courants iontophorétiques
associés a du tréprostinil et a 0,9 % de NaCl (Figure 40). Pour ce dernier, seuls trois animaux
ont été testés.

Figure 40 : Evaluation de [’effet de vasodilatation du tréprostinil associé a un courant
continu et pulsé avec les électrodes paralleles

Le premier courant est celui utilisé¢ dans le protocole précédent : un courant d’une intensité de
174 pA appliqué pendant 20 minutes. Les deux autres courants comparés a cette référence, sont
pulsés a alternance positive a une fréquence de 1 kHz avec un rapport cyclique de 50 % et 25
%. Ainsi, le premier consiste a la répétition de 1 200 000 cycles de 0,5 ms a 348 pA (On) suivi
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de 0,5 ms sans courant (Off) et le second une répétition de 1 200 000 cycles de 0,25 ms a 696
RA (On) suivi de 0,75 ms sans courant (OfY).

L’¢lectrode utilisée est celle de design paralléle (Figure 40). Le réservoir utilisé est du non-tissé
du méme type que celui dans le protocole précédent.
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Figure 41 : Comparaison courant continu vs pulsé avec du tréprostinil et 0,9 % NaCl (Sham)

Aucun changement de pH n’a été observé au cours de ce second protocole.

Tout d’abord, I’application des trois courants de ce deuxi¢éme protocole associés a 0,9 % de
NaCl provoque une légere augmentation du flux sanguin cutanée, de I’ordre de 20 a 30 %, cinq
minutes apres 1’arrét du traitement iontophorétique (Figure 41). Cette réponse vasculaire « non
spécifique » a ce courant local transcutané semblerait étre provoquée par une réponse
neuronale, bien que certains effets non induits par les neurones puissent également étre observés
[37].

Il est souvent suggéré qu’un réflexe axonal suivant ’activation de nocicepteurs est impliqué
dans la vasodilatation induite par le courant lors de 1’iontophorese, soit par activation directe
ou indirecte [38].

En outre, I’application locale de tréprostinil par microcourant provoque une vasodilatation plus
importante que 1’iontophorese de 0,9 % NaCl pour les trois types de courant (Figure 41). On
observe une augmentation de la ligne de base de 40 a 50 % contre 30 %.
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Aucune différence significative en matiére de vasodilatation n’a été observée entre les deux
types de courant : continu et pulsé. Ceci pourrait étre 1ié¢ a la fréquence de 1 kHz trop importante.
Plus la fréquence est ¢élevée, plus I’'impédance de charge de la surface de la peau (assimilée a
un condensateur) est moins importante que celle des différentes voies de dérivation, assimilable
¢électriquement a une résistance. Il y a, donc, proportionnellement une plus grande quantité de
charge qui est transférée a la surface de la peau que celle qui la traverse. Ceci peut provoquer
une dégradation du flux iontophorétique. De plus, I’'impédance pour charger la surface de la
peau diminue a des fréquences élevées. En effet, le temps d’accumulation des charges en
surface est faible lorsqu’une impulsion est appliquée sur la peau. Outre cela, le peu de charges
accumulées lors de I’impulsion est aussitot dissipée lorsque la peau se dépolarise. Il y a donc
moins de charges a la surface de la peau a haute fréquence. La force de répulsion électrostatique
est plus faible favorisant le déplacement de charge a la surface de la peau plutot qu’au travers
de cette derniére. Un nombre de cycles de dépolarisation de la peau trop important dégrade le
transport iontophorétique net a travers la peau [39].

Une autre piste pouvant expliquer cette différence ténue entre courant continu et pulsé¢ (Figure
41) est la concentration en médicament dans la solution donneuse. En effet, la concentration en
tréprostinil dans la solution est de 0,125 mg/mL. Or, une expérience menée par le Docteur
Sylvain Kotzki a permis de démontrer que pour des concentrations en tréprostinil trop élevées,
de I’ordre de 0,250 mg/mL, le courant pulsé ne permet pas d’améliorer la vasodilatation par
rapport a un courant continu [40].

5. Conclusion

Au cours de ce chapitre, les premicres étapes conduisant a la mise en place d’une iontophorese
thérapeutique avec tout d’abord une étude in vitro sur peau d’oreille de cochon excisée suivie
d’une étude in vivo sur un modele de rat ont été présentées.

Ce chapitre a ¢été introduit avec une description de I’iontophorése, méthode classique
d’administration de molécules chargées a 1’aide d’un microcourant de densité inférieure ou
égale a 500 pA/cm?. Les différents facteurs influencant ce transport iontophorétique comme le
pH de la solution, le type de courant, ou encore la densité de courant ont été décrits.

Ensuite, le cadre expérimental pour le protocole in vitro a été présenté. La plateforme
d’expérimentation de Feeligreen s’articule autour du savoir-faire acquis au cours de différents
projets avec de grands groupes. Elle est composée d’un banc de diffusion spécifique reposant
sur un dispositif portable capable de réaliser I’iontophorése associé a une cellule de Franz
spécialement développée pour répondre aux exigences des protocoles in vitro sur peau d’oreille
de cochon. La quantification de molécule diffusée au travers la peau a été réalisée grace a la
chromatographie en phase liquide avec un détecteur UV.

La molécule choisie pour cette étude in vitro est la tolazoline, un vasodilatateur peu coliteux et
facilement accessible.
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Dans un premier temps, les premicres études ont consisté a comparer 1’administration de la
molécule formulée sous forme de gel avec et sans courant. Ces études ont montré une
augmentation nette de tolazoline délivrée avec par exemple un facteur 6 pour un courant
galvanique de 500 uA pendant une heure (Tableau 12). Dans un second temps, les expériences
ont consisté a diminuer le temps de traitement en augmentant la densit¢ de courant et de
comparer la quantité totale délivrée avec ce dernier. On a pu observer qu’avec un courant
continu de 750 pA pendant trente minutes, la quantité était sensiblement identique a celle
obtenue avec un courant galvanique de 500 pA pendant deux heures.

Enfin, le réservoir du médicament a ét¢ changé pour du non-tissé avec en perspective une
potentielle étude in vivo sur animaux. Nous avons été confrontés a des changements de pH au
niveau des réservoirs. Cela peut étre expliqué par I’hydrolyse de 1’eau qui génére des ions OH™
et H* a I’électrode positive et négative respectivement.

Ce phénomeéne a pu étre éviter en utilisant un temps de traitement plus faible de 20 minutes et
un courant de plus faible intensité¢ 250 pA tout en garantissant un transport iontophorétique
efficace avec un facteur d’amélioration de 3,3.

Il est clair, qu’a la suite de cette étude in vitro, le banc de diffusion de Feeligreen s’est montré
particulierement efficace pour réaliser I’iontophorese.

Enfin, la derniére partie de ce chapitre présente la mise en place d’une étude préliminaire in
vivo. Il ne s’agit en aucun cas d’une étude compléte d’une part par faute de temps et d’autre
part par la fiable puissance statistique des protocoles. Néanmoins, cette étude nous a permis de
collaborer avec 'INSERM de Grenoble et de pouvoir valider la solution technologique de
Feeligreen sur sujets vivants et de pouvoir notamment observer en temps réel la vasodilatation.
Fort de leur expérience sur de nombreux travaux portant notamment sur le criblage de
molécules vasodilatatrices et leur administration par microcourant pour traiter entre autre la
sclérodermie systémique ou plus derniérement 1’amélioration de la cicatrisation d’ulceres, le
choix de la molécule étudiée s’est porté sur le tréprostinil.

Le premier protocole in vivo a mis en exergue une amélioration du flux sanguin avec un courant
de 174 pA appliqué pendant 20 minutes. Les ¢électrodes utilisées sont du méme type que celles
de I’étude in vitro. Le second a permis de tester différents types de courant et de montrer
efficacité du Remodulin® en tant que vasodilatateur par rapport a une iontophorése avec 0,9
% de NaCl. Nous n’avons pas observé de réelle différence entre les deux courants pulsés avec
un rapport cycle de 25 % et 50 % et le courant continu de 174 pA. Il serait intéressant de
reconduire ce deuxiéme protocole sur plus d’animaux afin d’infirmer ou de confirmer cette
observation.

Ces deux protocoles in vivo sont particuliérement encourageants avec une amélioration nette de
la vasodilatation dans les zones de traitement. L’étape suivant de cette étude serait de créer une
escarre suivant le modéle de I'ulcére de pression évoquée au chapitre 3 et de suivre
quantitativement avec des photographies et qualitativement avec des mesures de bioimpédance
I’accélération de la cicatrisation de cette plaie avec cette iontophoréese thérapeutique.
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CONCLUSION GENERALE

Les plaies chroniques constituent ce que l’on pourrait appeler une « épidémie
silencieuse » menagant la santé publique ainsi que I’économie. Le traitement des plaies
chroniques est extrémement couteux. Rien qu’aux Etats-Unis, un montant d’environ 30
milliards de dollars est dépensé pour le traitement des plaies chroniques. La prévention de ce
type de plaies repose principalement sur une vigilance accrue et un travail acharné de la part
des soins infirmiers.

Ce travail de thése s’est articulé autour d’un sujet particulierement ambitieux faisant converger
des disciplines aussi variées que la microélectronique et la biologie. Celui-ci a ainsi été organisé
autour de deux axes principaux dont le cadre est la Iésion de pression. Le premier des axes
développe la prévention afin d’éviter que l’escarre ne se déclare par mesure du temps
d’exposition a la pression et avertissement par un signal sonore du personnel hospitalier. Le
second quant a lui se concentre sur la détection de ce type de plaie ainsi que sur leur traitement
avec la mise au point d’un patch transdermique.

Le premier objectif du travail de thése a été de développer un dispositif complet visant a détecter
les zones qui ont été exposeées a une pression sur une durée relativement importante pouvant
conduire a une perte de vascularisation dans ces zones d’appui. Cela peut engendrer I’apparition
de 1ésions de pression. Il s’agissait donc de développer une matrice de capteurs sensibles a la
pression flexible, conformable associée a une électronique spécifique et une interface graphique
pour faciliter la visualisation des différentes pressions sur I’ensemble de la surface. Le choix
s’est porté sur la technologie piezorésistive, ¢’est-a-dire une variation de résistance lorsqu’une
contrainte mécanique est appliquée.

La premiére étape du développement de cette matrice a été de développer un capteur unitaire et
d’en optimiser la réponse électrique. Ce capteur devait étre relativement simple a fabriquer et
peu colteux. Il est constitué de trois éléments : des électrodes interdigitées, une entretoise et
une membrane piézorésistive. Le dépdt d’encre métallique composée de particules d’Ag/AgCl
sur un substrat plastique en polytéréphtalate d’éthyléne (PET) ainsi que celui du matériau
piezorésistif ont été réalisés par sérigraphie. Le matériau piezorésistif est obtenu par mélange
de deux encres 7002 et 7004HR d’Henkel. Le ratio utilisé est de 60 % d’encre 7004HR pour 40
% d’encre 7002. L’entretoise est découpée mécaniquement a la forme souhaitée puis les trois
éléments sont alignés puis laminés manuellement afin de former une membrane piezoreésistive.
Le capteur retenu posseéde une surface active de 3 cm?, 19 électrodes interdigitées d’une largeur
de 500 pum et espacées de 500 um. Une plateforme de caractérisation a été développée en
interne. Elle est constituée d’un banc de caractérisation mécanique avec un dynamometre, une
carte électronique avec un amplificateur non inverseur et d’une interface graphique. Le capteur
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de pression présente une sensibilité de 0,028 kPa™* pour une pression comprise entre 0 et 35
kPa.

Le polymeére composite chargée présente une hystérésis de 1’ordre de 10 % et présente une
legére dérive de 4 % pendant les tests de cyclage mécanique.

Un premier prototype de dispositif de matrice de capteurs sensibles a la pression a été
développé. Cette matrice est peu colteuse, flexible et conformable. Elle est constituée de 32
pixels répartis sur 4 lignes et 8 colonnes. Ils sont séparés les uns des autres d’une distance de 2
cm. Cet ensemble de capteurs couvre une surface de 561 cm? (33 cmX 17 cm). L’électronique
associée a cette matrice doit étre capable de lire la variation de chaque capteur sans interférence.
Pour cela, le choix s’est porté sur une variante de la méthode dite de mise a la masse des
¢léments parasites. L’1dée est de faire en sorte que la différence de potentiel aux bornes de ces
derniers soit nulle. Une interface graphique développée en Wlangage se charge d’afficher en
temps réel les données de pression de chaque capteur de la matrice. Un dégradé de couleurs est
appliqué pour distinguer les différents seuils de pression. Afin d’obtenir une valeur précise de
la pression, chaque élément sensitif de la matrice a été calibré en adaptant quadratiquement la
pression en fonction de la tension de sortie du montage non-inverseur. Chacune des équations
est ensuite intégrée au code embarqué. Tout ce travail constitue une premiére brique
indispensable a la mise en place d’une version plus sophistiquée qui pourrait étre capable de
stocker et d’analyser les données avec un systéme de neurones embarqué entrainé au préalable
a la reconnaissance d’exposition a la pression conduisant a des Iésions de pression.

Malgre les efforts consentis au développement d’une solution tout en un pour la prévention, il
s’avere pertinent de s’intéresser en paralléle a la détection de 1’escarre le plus rapidement et
efficacement tout en gardant a 1’esprit la promotion de la cicatrisation de ce type de plaie. Plus
elle est soignee rapidement et efficacement moins le risque pour le patient est grand de
développer des complications qui pourraient s’avérer fatales. En outre, ce type de plaie est
particulierement difficile a prédire a cause notamment de 1’énorme variation pour chaque
patient de la combinaison de la pression, du temps et des cycles d’ischémie reperfusion
aboutissant a la survenue de I’escarre. Des dommages peuvent survenir a la suite d’une ischémie
en moins de 2 h, et les premiers stades comme nous 1’avons évoqué au Chapitre 1 peuvent étre
particulierement difficiles a détecter a I’ceil nu. D’un point de vue électrique, la cellule peut étre
représentée en son centre (cytoplasme / milieu intracellulaire) par un milieu conducteur riche
en ions baignant dans un milieu lui aussi riche en ions et conducteur, le fluide extracellulaire.
La membrane de la cellule, quant a elle, peut étre considérée comme une barriere au courant et
est donc modélisée par un condensateur. Les milieux riches en ions sont modélises par des
résistances. En outre, I’impédance qui est une grandeur physique complexe, combine dans son
expression les termes de perte, la résistance, et ceux de stockage d’énergie, la capacité et
I’inductance. Des perturbations des différentes structures biologiques se répercutent, alors, dans
le spectre d’impédance des tissus. Une force compressive appliquée sur des tissus peut
engendrer des lésions cellulaires et provoquer la rupture des membranes entourant les cellules.
Le liquide intracellulaire se libére alors. Ces dommages cellulaires présenteront une
conductivité électrique plus élevée a travers la membrane et une capacité moindre a stocker
I’énergie : la cellule se comporte moins comme un condensateur et plus comme une résistance.
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L’impédance du tissu de la lésion de pression devrait donc diminuer car le courant électrique
aurait en théorie moins de restrictions d’un point de vue chemin autour des membranes
cellulaires a travers le fluide extracellulaire en exces. Quant a la phase, cette derniere devrait
augmenter pour tendre vers 0 en raison de la plus grande contribution du fluide extracellulaire
en excés concomitant a celle de la capacité de la membrane de la cellule plus faible. La
spectroscopie présente aussi I’avantage d’étre non invasive.

Une étude in vitro a été menée sur peau d’oreille de cochon excisée. Une force en compression
de 71 kPa a été appliquée sur cette derniére avec un actionneur de forme circulaire d’une surface
de 352 mm? pendant 60 minutes. La mesure d’impédance a été réalisée a 1’aide d’un
impédancemeétre, le Solartron S11260, connecté a un ordinateur. Une paire d’électrodes
flexibles sur laquelle est deposée un gel conducteur afin de diminuer la résistance de contact a
été employée. Une diminution dans le spectre d’impédance a été observée sur les tissus
endommagés comparés a ceux sains. De plus, comme attendu, la phase de 1I’impédance
augmente. Ceci tendrait a montrer une perte d’intégrité de la membrane cellulaire ; les tissus
sont moins capacitifs et plus conducteurs.

Une collaboration avec le laboratoire HP2 de I'INSERM de Grenoble a permis de mettre en
place une étude in vivo sur 6 souris de type db/db hyperglycémiques et 6 souris saines. Le
modele de 1’ulcére de pression repose sur trois cycles d’ischémie/reperfusion. Les animaux ont
été, au préalable, rasés et dépilés. L’ischémie est réalisée avec deux aimants d’un diamétre de
10 mm. La peau de 1’animal est pincée entre ces derniers pendant deux heures puis la pression
est relachée pendant 15 minutes. Ce cycle d’ischémie/reperfusion est répété a trois reprises.
Deux escarres sont ainsi obtenues par souris. Les tissus ont été caractérisés au préalable pour
servir de référence. Une mesure d’impédance est ensuite effectuée chaque jour sur chaque
Iésion de pression. Pour les deux types de souris, la magnitude de I’impédance chute le jour
suivant 1’induction de I’escarre. La phase quant a elle augmente et tend vers 0. La tendance
observée lors de la manipulation in vitro est confirmée. Ainsi, la spectroscopie d’impédance est
une technique relativement simple a mettre en place, robuste et fiable de détection de Iésions
tissulaires engendrées par une exposition a une force de compression. En outre, cette méme
tendance a été observée tout de suite aprés I’induction de 1’escarre, une heure et trois heures
apres sur les souris diabétiques. Cette observation suggere une détection précoce de 1’ulcére de
pression avant méme 1’apparition de la plaie. Cette conclusion fait écho aux travaux de
recherche d’autres équipes sur la spectroscopie d’impédance. Swisher et al. ont démontré, par
exemple, sur des rats, que les différences de bioimpédance augmentaient progressivement les
jours suivants I’induction de 1’ulcére de pression et qu’une fréquence de 15 kHz permettait une
surveillance optimale. En outre, d’autres recherches ont mis en évidence le fait que le module
de I’'impédance diminuait et la phase associée augmentait (devenant moins négative) lorsque
les tissus sont endommages et présentent une inflammation.

Cette étude in vivo nous a permis d’évaluer la faisabilité d’une méthode basée sur la mesure de
bioimpédance en tant que mesure objective afin de suivre le processus de cicatrisation des
Iésions de pression. La stratégie se base sur une caractérisation électrique journaliére de chaque
plaie. Sur souris hyperglycémiques, nous avons observé une diminution du module et une
augmentation de la phase (devenant moins négative) de I’impédance le jour suivant I’induction
des Iésions de pression. Le module a, ensuite, progressivement augmenté pour tendre vers sa
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valeur initiale tout comme la phase de 1’impédance. Afin d’approfondir cette recherche de
corrélation entre état de cicatrisation de I’escarre et caractérisation électrique des tissus
concernés, une méthode d’extraction des paramétres du modele Cole-Cole en formulation RC,
modeéle empirique ayant pour but de décrire I’impédance des tissus a été mise en place. Quatre
parameétres ont été déterminés : la résistance basse fréquence R,, la résistance haute fréquence
R, I’élément a phase constante C et un paramétre adimensionnel . La cicatrisation de plaie
est caractérisée par trois phases : I’inflammation, la prolifération et le remodelage. Lors de la
phase inflammatoire, nous avons constaté, sur trois souris diabétiques , une chute du parametre
Ry au cours des 4 jours suivants ’induction de 'ulcére. Ce parameétre correspondant aux
fréquences faibles refléte principalement 1’état de la couche cornée et traduit une dégradation
tissulaire provoquant une apoptose des cellules. Les tissus de la plaie deviennent plus
conducteurs en surface. En outre, le paramétre R, lié aux hautes fréquences et donc aux
couches plus profondes de la plaie. La aussi, une chute de ce paramétre a été observée les trois
jours suivants I’induction de 1’ulcére de pression. Cela indiquerait des lésions profondes lors de
I’application des contraintes mécaniques sur la peau. Lors de la phase de prolifération, ces deux
parameétres augmentent et se stabilisent autour du huitiéme jour. Le paramétre R, se stabilise
autour de la valeur de référence des tissus sains. Cela pourrait indiquer une cicatrisation des
couches les plus profondes. Le parametre R, dépasse, au treizieme jour, la valeur initiale des
tissus sains. Ceci pourrait étre d0 a la cicatrisation : la structure, 1’épaisseur, et la teneur en
humidité du tissu cicatriciel nouvellement formé. Enfin, le paramétre a, qui traduit la cohésion
cellulaire, augmente également et tend vers 1.

La bioimpédance est, donc, une technique prometteuse a la fois pour la détection de plaies
ischémiques avant que I’inflammation ne soit observable a 1’ceil nu, pour 1’évaluation objective
et quantitative de I’escarre ainsi que pour le suivi de I’état de cicatrisation.

Une fois la plaie détectée, il s’agit de la traiter et de suivre 1’évolution de sa cicatrisation par
spectroscopie d’impédance.

L’impédance relativement faible des plaies est un argument en faveur de 1’utilisation de
I’iontophorése comme technique d’administration de médicaments. En outre, le choix s’est
porté, dans un premier temps, sur un vasodilatateur bon marché, la tolazoline. En effet, pour
nous, favoriser la cicatrisation par I’augmentation du flux sanguin localement nous semblait
étre une réponse adaptée. Afin, tout d’abord, d’évaluer I’efficacité du transport iontophorétique
sur la tolazoline, une étude in vitro a été mise en place sur peau d’oreille de cochon excisée
montée sur cellule de Franz. Les dosages ont été réalisés par HPLC UV. Plusieurs types de
courant ont été testés sur différents temps. Le but est d’avoir la quantité la plus grande diffusée
au sein de la peau. Des électrodes souples en Ag/AgCI couvertes de carbone ont éteé utilisées.
La couche de carbone permet de protéger cette couche contre les agressions chimiques
notamment. Ces électrodes sont connectées a un banc de diffusion constitués de 6 dispositifs
iontophorétiques portables pilotable via un ordinateur. Nous avons pu observer une
amélioration du passage transdermique. Par exemple, en trente minutes avec un courant continu
de 750 uA appliqué, le passage transdermique est amélioré d’un facteur 4 par rapport a une
référence sans courant. Le réservoir utilisé avec ce courant est un gel. En outre, pour des raisons
pratiques notamment pour éviter un étalement potentiel du gel lors de 1’application d’une
contrainte mecanique, nous avons decidé par la suite de changer de réservoir et d’essayer le
non-tisse. En outre, ce type de réservoir, dans 1’optique d’une étude in vivo, pouvait s’avérer
plus pratique. Avec un courant continu de 500 YA appliqué pendant une heure, le passage
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transdermique a ét¢ amélioré d’un facteur 10. Cependant, nous avons constaté une acidification
des pbles des électrodes pouvant provoquer des brulures chez le patient. Nous avons décidé de
diminuer le courant ainsi que son temps d’application : 250 HA pendant 20 minutes. Le
transport iontophoreétique est, évidemment moindre, avec un rapport de 3,7 et une quantité totale
pénétrée dans la peau de 12,46 pg/cm2. Afin d’augmenter cette quantité tout en conservant un
temps de traitement de 20 minutes, un courant pulsé direct d’une intensité de 750 pA et d’une
fréquence de 1 kHz a permis de délivrer une quantité de 18,73 pg/cm? dans la peau. Aucun
changement de pH n’a été observe avec ces deux derniers courants.

Cette étude in vitro a servis de preuve de concept en démontrant 1’efficacité des microcourants
a améliorer le passage transdermique du vasodilatateur. Cependant, il n’est pas possible de
quantifier une réponse vasculaire sur une peau excisée. En marge des manipulations in vivo
menees sur la caractérisation électrique de tissus, une étude a été mise en place mais portant
cette fois-ci sur le tréprostinil, un analogue de la prostacycline en collaboration avec le
laboratoire HP2 de ’INSERM de Grenoble. En effet, ils ont obtenu d’excellents résultats avec
cette molécule aprés criblage d’autres molécules vasodilatatrices notamment en terme de
tolérance et de possibilité d’étre diffusée par voie iontophorétique. De plus, I’iontophorése d’un
analogue de la PGI, a montré de bons résultats en matiere de cicatrisation d’ulcéres cutanés
sclérodermiques au cours d’études précliniques et cliniques. Une étude sur huit rats males
Wistar a été menée. Dans un premier temps, nous avons voulu comparer 1’efficacité de notre
solution : banc électronique associée a des électrodes flexibles et la plateforme d’iontophorése
de Perimed®. Deux conceptions d’électrode différentes ont été testées : 1’une de forme
circulaire, I’autre de forme paralléle avec un courant continu de 174 pA appliquée pendant 20
minutes. La vasodilatation a été mesuree par laser Doppler et est exprimée en pourcentage de
ligne de base. L’¢lectrode paralléle s’est avérée la plus efficace avec une augmentation du flux
sanguin de I’ordre de 90 %. Ainsi, ’iontophorése associée a un vasodilatateur a permis
d’augmenter le flux sanguin localement. La plateforme développée par Feeligreen associant
une carte électronique a des électrodes flexibles peut donc s’intégrer dans un patch a visée
thérapeutique couplé a une mesure de bioimpédance.
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Annexe A

La Figure 1 présente I’architecture de I’électronique embarquée utilisée pour réaliser les
caractérisations des capteurs flexibles sensibles a la pression.

Diviseur de tension
pour obtenir V¢

N

USB UART

Utilisation de la pin
Vies du CAN du
PIC16F1847

Amplificateur OPA188 avec le potentiométre
2 types de connecteur = ZIF et domino

Figure I : Electronique utilisée pour la caractérisation des capteurs de pression

Elle s’articule autour du microcontrdleur 8 bits PIC16F1847, d’un amplificateur opérationnel
OPA188 montée en non-inverseur. Le gain peut étre modifi¢ a I’aide d’un potentiometre.

La Figure 2 décrit I’architecture ¢électronique de la carte permettant de scanner 1’ensemble des
32 capteurs, en temps réel, de la matrice et d’envoyer toutes ces données a 1’ordinateur. Ce

dernier se charge de les afficher sur une interface graphique dédiée.
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Figure 2 : Electronique embarquée permettant de scanner [’ensemble des capteurs de la
matrice et d’envoyer toutes ces données a [’ordinateur de controle

Le microcontroleur est le PIC16F1847 8 bits. Ce dernier contrdle le multiplexeur 8 voies
HEF4051B associées aux colonnes de la matrice et I’interrupteur SPDT ADG734 dont le rdle
est de changer le potentiel des lignes de Vg, a la masse. L’amplificateur opérationnel 4 voies

LMV324 est en charge de mesurer les variations de résistance de chaque capteur de pression et
d’éviter les courants fantdmes pouvant perturber la mesure.

La trame de communication UART entre le PIC et le PC de controle est composée du caractére
‘0’, du numéro de la ligne ‘i’, des bits de poids fort ‘MSB’, des bits de poids faible ‘LSB’, du
numéro de la colonne ‘j’, du caractére ‘K’, et d’un compteur (Figure 3 Zoom).
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Figure 3 : Signal mesuré sur la broche Tx du microcontréleur en haut. En bas, zoom sur la
trame de 7 caracteres associée a chaque capteur

Pour le protocole RS232, le baud a été fix¢é a 115200. Ainsi la trame étant constituée de 10 bits,
chaque mot prend 8,68 X 10~° secondes. Une trame est composée de 7 mots, ainsi pour 32
capteurs, la trame complcte est constituée de 224 mots. Ainsi, le temps total pour scanner
I’ensemble de la matrice de 32 capteurs est de 19,4 ms.
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Annexe B

Concevoir une source de courant controlée en tension capable d’injecter ce courant sur une
large gamme de fréquences peut se montrer particulierement ardue. En effet, la présence de
capacités parasites a la masse dégrade la précision du courant injecté. D’autres facteurs limitants
peuvent venir aussi entraver la réalisation de ce type de source de courant comme 1’impédance
intrinséque des électrodes. Le but d’un systéme de spectroscopie d’impédance est de mesurer,
entre les électrodes, I’impédance du tissu et de pouvoir récupérer les données pour pouvoir les
interpréter ensuite : suivi de cicatrisation de plaies, par exemple. En pratique, 1I’impédance
mesurée est une combinaison de I’'impédance des électrodes, de I’interface tissu/électrodes et
du systéme de mesure.

En outre, il s’avére particuliérement complexe de concevoir une source de courant contrdlée en
tension dont I’impédance de sortie est supérieure au mégohm a des fréquences de I’ordre du
mégahertz [1]. Il s’agit de la caractéristique clé des sources de courant.

De nombreuses topologies de source de courant controlée en tension ont ét¢ implémentées et
¢tudiées : des amplificateurs a transconductance flottants [2], des convoyeurs de courant [3],
des sources de courant basées sur la topologie de Howland [4], des convertisseurs d’impédance
négatifs.

Les miroirs de courant ont été utilisés dans la conception de convertisseurs tension-courant afin
de permettre la copie du courant d’alimentation des amplificateurs opérationnels en un courant
de sortie bipolaire [5]. Ces miroirs de courant peuvent aussi servir a détecter les courants
d’alimentation d’amplificateur opérationnel pour éviter I’utilisation de rétroaction positive [6].
11 est possible d’obtenir une impédance de sortie relativement élevée avec ce type de source de
courant. Cependant, le miroir de courant peut provoquer une dégradation de la réponse
fréquentielle de la source de courant et une distorsion du courant injecté dans la charge. Dans
la littérature, I’utilisation du circuit intégré AD844, un amplificateur opérationnel monolithique
a haute vitesse, associé¢ a un feedback DC permet d’éviter les problémes cités précédemment

[7].

Les sources de courant de type Howland utilisent un amplificateur opérationnel avec contre-
réaction positive et négative.

Ry Rg

Figure 4 : Source de courant Howland
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La Figure 4 montre une source de courant typique de type Howland. Si les quatre résistances

.. R R . A r r Vi
sont choisies telles que R—3 = R—“ alors il peut étre démontré que [}y, = — f. Cela peut sembler
2 1 2

particulierement efficace. Cependant, il y a un hic. En effet, le ratio des résistances doit
correspondre exactement. Malgré tout, sa performance est limitée par le taux de réjection du
mode commun (CMRR : Common Mode Rejection Ratio) de I’amplificateur opérationnel. Pour
des courants de sortie importants, les résistances doivent étre petites, et ceci est particulierement
complexes a respecter. De plus, a hautes fréquences, I’impédance de sortie peut chuter d’une
valeur désirée quasiment infinie a une trés petite de quelques centaines d’ohms (impédance de
sortiec en boucle ouverte de 1’amplificateur opérationnel). Ces inconvénients limitent
I’utilisation de ce circuit particuliérement astucieux.

Plusieurs améliorations peuvent étre apportées a cette source de courant. Un second
amplificateur opérationnel en mode suiveur (CIl,) peut étre ajouté comme montré dans la
configuration de la figure suivante (Figure 5) :

Figure 5 : Bipolarité source de courant

La topologie de la Figure 5 est meilleure que celle présentée précédemment car le courant de
sortie I,,; est fourni par la résistance de détection Ry dont la valeur peut étre choisie
indépendamment du réseau de résistances adaptées (R, R,, R3, et R,). Le circuit intégré 1 peut
étre considéré comme un amplificateur opérationnel différentiel dont les connections de
détection et de référence échantillonnent les chutes au travers de la résistance R (i.e. le

courant). Ce dernier est tamponné par le suiveur CI,. Aucune erreur de courant n’est ainsi

. . 1 R R . . R
introduite. En considérant que R—3 = R—4, le courant de sortie s’exprime alors par I,,,; = R—4 Vin

2 1 1Rs
[8].

Dans la littérature, une autre piste a été envisagée afin d’améliorer la source de courant de type
Howland [9]. Elle est présentée a la Figure 6.
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Figure 6 : Source de courant Howland améliorée. La quantité 1, est le courant de sortie. Le
condensateur Cy sert a bloquer les composantes continues.

Sur la Figure 6, la tension appliquée a I’entrée non-inverseuse est une fraction de la tension aux
bornes de la résistance de charge a cause du diviseur de tension. Cette fraction agissant comme
une tension de mode commun est ainsi plus faible. La tension aux bornes de la charge peut étre
augmentée.

Le courant de sortie I, parcourant la charge R; est donnée par :

L~ RaRa—Ri(Rs+R) R
0 RiR3;(R,+Rs) " RyRs

Vin (AB.1)

Dans la relation précédente, I’amplificateur opérationnel est supposé parfait. Ainsi, I’impédance
de sortie de cet amplificateur est égale a 0 tandis que son impédance d’entrée ainsi que le gain
en boucle ouverte sont infinis. Par définition, le courant de sortie I, doit étre indépendant de la
tension de charge V. Pour cela, la résistance R, doit étre égale a la somme (R3 + Rs) et la
résistance R, doit correspondre a la résistance R,. En théorie, lorsque les conditions précédentes
sont remplies, le courant de sortie I, sera déterminé par la résistance R;. L’ impédance de sortie
sera, donc, infinie.

En pratique, maintenir cette impédance élevée sur une large gamme de fréquence est complexe.
Le circuit peut osciller surtout pour des fréquences supérieures au mégahertz. Plusieurs
approches topologiques basées sur la source de courant de type Howland ont été développées
afin de contourner cette problématique [10].

Des systemes multi fréquentiels engendrent de nombreux problémes. En effet, il faut pouvoir,
non seulement, maintenir la stabilité de la source de courant au travers une boucle de contre-
réaction mais aussi pouvoir maintenir une impédance de sortie ¢levée. Plusieurs solutions ont
été proposées par les concepteurs en intégrant notamment comme buffer un suiveur de tension
dans la contre-réaction positive de la source de courant Howland [3].

Les sources de courant n’ont, en pratique, ni un courant de sortie constant ni une impédance de
sortie élevée sur une tres large gamme de fréquence. Cela engendre des erreurs dans le maintien
de la consigne en courant.
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Les principales erreurs dans un systéme de mesure quatre pointes proviennent de la tension de
mode commun et de 'impédance de sortie de la source de courant.

La Figure 6 met en exergue I’effet de I'impédance de sortie Z,yr sur le courant de charge I;.
Cette impédance de sortie génére un courant I, ;. Cette impédance de sortie joue donc un role
dans la précision de la source de courant. Le courant de charge I; est donnée par 1’équation
suivante :

I
] =
LT @Ze+RY (A B.2)

ZOUT

Si I’'impédance de sortie Z, 7 est infinie alors le courant de charge I est égal au courant de la
source de courant /.

L’autre source d’erreur des circuits de contrdle est la tension de mode commun. Cette tension
apparait entre 1’¢électrode a la masse d’impédance Zp et la charge R;. Cette différence de
potentiel apparaissant entre la masse et les entrées de 1’¢électronique de sortie est souvent
amplifiée par des montages a amplificateur opérationnel. Ainsi, cette tension de mode commun
devient supérieure a la différence de potentiel aux bornes de la charge a déterminer. Cette
tension de mode commun doit donc étre rejetée par I’amplificateur.

Plusieurs techniques peuvent étre utilisées afin de diminuer I’effet indésirable de la tension de
mode commun. Une source de courant bipolaire composée elle-méme de deux sources de
courant contrdlées en opposition de phase [11]. Cependant, cette solution n’est pas parfaite. En
effet, une mauvaise correspondance entre les courants de sortie peut engendrer une tension de
mode commun aux deux entrées de 1’¢lectronique de sortie. De plus, cette perturbation peut
aussi €tre due a une disparité entre les impédances des électrodes de mesure Z; ou a des
capacités parasites a chaque entrée de la source de courant. La tension de mode commun peut
aussi étre générée par la capacité des cables connectés a I’¢électronique de traitement ou encore
les impédances d’entrée de ce méme circuit.

Plusieurs stratégies peuvent étre adoptées afin de réduire ces erreurs :

e Une premicre méthode consiste a utiliser le signal parcourant I’ame du cable pour piloter
le blindage de ce dernier a I’aide d’un amplificateur opérationnel en mode suiveur de
tension [12]. Ainsi, ’ame et le blindage du cable se retrouvent au méme potentiel
empéchant, théoriquement, le courant de circuler a travers la capacité parasite du cable.
L’atténuation devient quasiment nulle. De plus, le blindage extérieur du cable est mis a
la terre pour éviter tout couplage capacitif. Cependant, les capacités d’entrée parasites
relatives a la terre de I’amplificateur opérationnel utilis¢é comme buffer ne peuvent étre
compensées par cette technique.

¢ Une deuxiéme technique consiste a placer I’électronique de commande au plus pres des
¢lectrodes de mesure afin de minimiser la longueur des cables. Ainsi, la capacité parasite
de ces cables est réduite et la gamme de fréquences servant a réaliser les mesures est
accrue.
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e Enfin, un convertisseur d’impédance négative peut étre utilis¢ afin d’éliminer les
capacités parasites a la sortie des sources de courant. Le but est de réaliser une
impédance négative équivalente a la capacité parasite en parallele avec cette dernicre
[13]. Bertemes-Filho et al. ont utilisé¢ cette topologie afin d’améliorer la source de
courant de leur systéeme de tomographie a impédance [14].

La mesure du courant de sortie peut aussi étre une approche en plus de toutes celles mentionnées
précédemment. Cependant, réaliser de telles mesures peut s’avérer particuliérement complexe
et peut dégrader la performance du circuit.

La différence de potentiel aux bornes des électrodes placées sur la peau dépend principalement
de la composition des tissus et du courant injecté dans la peau. Cependant, la constitution des
¢lectrodes ainsi que leur position pourront influencer la précision des mesures. Il est préférable
que cette tension soit exempte d’interférence et de bruit. Enfin, ce signal doit étre amplifié afin
de pouvoir étre mesuré avec un ADC.

Les interférences proviennent principalement du 50 Hz provenant du secteur mais aussi de
diverses diaphonies. Le 50 Hz est rejeté par le taux de réjection de mode commun des
amplificateurs opérationnels et les diaphonies par les filtres. En outre, le bruit et les artefacts
proviennent, également, de I’impédance des ¢lectrodes et du mouvement des électrodes.

Il est possible de minimiser I’impédance des électrodes grace a un systéme tétrapolaire sans
pour autant la rejeter totalement.

Pour mesurer la différence de potentielle obtenue entre les électrodes de mesure sur la peau, les
amplificateurs opérationnels utilisés ont souvent des entrées différentielles et une autre entrée
servant de potentiel de référence. Généralement, ce dernier est la masse et est connecté a une
troisiéme électrode positionnée sur le tissu. La référence a la masse provoque des différences
pour le signal mesuré entre la paire d’électrodes de mesure. La moyenne de la tension sur les
deux entrées différentielles par rapport a 1’électrode de référence constitue la tension de mode
commun. Il est important que I’amplificateur opérationnel rejette cette tension de mode
commun avec un taux de réjection du mode commun élevé, posséde un faible bruit et des
impédances d’entrée élevées.

En pratique, la plupart des signaux biomédicaux sont mesurés a 1’aide d’amplificateurs de
mesure. Ces derniers sont des blocs de gain en boucle fermée qui possédent une entrée
différentielle et une sortie simple par rapport a un terminal de référence [15]. Ils sont réalisés a
I’aide d’un ou plusieurs amplificateurs opérationnels. Deux amplificateurs servent a la pré
amplification suivis par un amplificateur a entrées différentielles et a sortie unique. Ce dernier
permet la réduction du signal de mode commun tandis que les deux premiers amplificateurs de
la chaine fournissent une impédance d’entrée élevée.
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Figure 7 : Amplificateur de mesure

La Figure 7 présente un exemple de configuration d’amplificateur de mesure qui consiste en
trois amplificateurs opérationnels. Les différentes résistances utilisées doivent étre des
résistances de haute précision. Il s’agit d’obtenir un taux de rejection du mode commun le plus
¢levé possible.

Le gain total G du montage de la Figure 7 est :

G—R4<1+2R1) A B.3

Le bruit est aussi une problématique majeure dans les systémes de spectroscopie d’impédance.
L’utilisation de switch dans de tels systemes les rend d’autant plus vulnérable au bruit
notamment pour de hautes fréquences. Généralement, pour les systemes a multi-électrodes, des
multiplexeurs analogiques sont utilisés. Ces derniers dégradent la précision des mesures en
hautes fréquences a cause de leurs capacités d’entrée et de sortie. En outre, a cause de ces
commutateurs, des capacités parasites de traversée entre les circuits d’excitation et de traitement
apparaissent. Ces capacités dégradent les performances du systeme de mesure surtout pour les
hautes fréquences.

De nombreux systémes de spectroscopie d’impédance utilisent des amplificateurs opérationnels
positionnés avant les électrodes de mesure comme buffer. Ceci permet d’augmenter
I’impédance d’entrée et de réduire les courants traversant les capacités parasites des cables et
des différents multiplexeurs. Cependant, ces amplificateurs opérationnels possedent aussi des
capacités d’entrée parasitant les mesures notamment aux hautes fréquences. Certains
chercheurs utilisent des amplificateurs opérationnels avec sur leurs entrées des transistors FET
dont le courant de polarisation est d’environ 10 pA. Les amplificateurs a transistors a effet de
champ fournissent une tension a faible bruit.

Afin d’annuler ces capacités parasites, des convertisseurs d’impédance négative peuvent étre
utilisés. Ils sont généralement placés a ’entrée des circuits de traitement des données [16]. Ils
doivent, cependant, étre constamment ajustés afin de réaliser des mesures précises.
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Les systémes de spectroscopie d’impédance doivent présenter certaines spécifications. Pour une
tension d’entrée sinusoidale donnée, I’amplitude du courant de sortie des sources de courant
contrélées en tension monopolaires doivent rester constante avec un écart nominal maximale
de 1 % par rapport a la consigne sur une bande de fréquences entre 1 kHz et 1 MHz. L amplitude
du courant de sortie doit aussi rester constante au regard de la charge comprise entre 50 Q et 50
kQ. Pour les sources bipolaires, la tolérance doit étre de 0,1 %.

Une autre spécification a prendre en considération dans le développement de systémes de
mesure d’impédance est I’'impédance de sortie des sources de courant. Elle doit étre nettement
supérieure a celle du tissu a caractériser avec I’impédance des é€lectrodes [1]. Généralement, il
est conseillé d’avoir une impédance de sortie 100 fois supérieure aux fréquences tres élevées,
c’est-a-dire de I’ordre de 1 MHz.

L’impédance d’entrée doit supérieure a 100 kQ dans la gamme de fréquences comprise entre 1
KHz et 1 MHz.

Les signaux de mode commun doivent rester aussi faibles que possible en utilisant des
amplificateurs opérationnels ayant un taux de réjection du mode commun de I’ordre de 80 dB
sur une large gamme de fréquences. En supposant que le signal mesuré le plus petit soit de
’ordre de 1 mV,,_,,, les tensions de mode commun doivent étre inférieures a 10 plj,_,,. Le bruit

en tension doit &tre au maximum de 1 % du signal biologique caractérisé.

Plusieurs systémes permettant de déterminer I’impédance de tissus ont été¢ développés au cours
de ces dernieres années. Ceux les plus couramment utilisés sont les ponts auto équilibrés, les
analyseurs d’impédance, ou encore des amplificateurs a détection synchrone (lock in amplifier)
([17], p. 295). D’autres circuits a fagon ont été développées dans la littérature.

Ponts auto équilibrés

Le principe des ponts auto équilibrés est de connecter une impédance inconnue Z,,,,xnown & trois
autres impédances connues Z;, Z, et Z3. En équilibrant le pont pour que le signal mesuré par le
détecteur soit égal a 0 alors I’impédance de 1’échantillon testé Z,,,xnown €5t déterminée par la
relation suivante :

le3 = ZZZunknown (A B'4)

Cependant, réaliser I’équilibrage du pont pour plusieurs fréquences est consommateur de temps
et est donc plus adaptée pour des mesures uniques a basse fréquence [18].

Amplificateurs a détection synchrone

Ces amplificateurs sont utilisés habituellement pour détecter des signaux faibles noyés dans le
bruit. Cela n’est, cependant, possible que si le signal d’intérét apparait comme modulation
d’amplitude sur une fréquence de référence donnée. Un amplificateur a détection synchrone
idéal ne détectera le signal d’entrée que si ce dernier posséde les mémes fréquences et phases
que le signal de référence.
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Le fonctionnement des amplificateurs a détection synchrone repose sur la multiplication de
deux sinusoides, I’une étant le signal modulant contenant 1’information modulée en amplitude
et I’autre étant le signal de référence avec la phase et la fréquence choisie.

Soit V. (t) le signal de référence sinusoidale (I’amplitude du signal sera supposément égal a 1).
Il s’exprime alors de la fagon suivante :

V.(t) = sin (w,t) (A B.5)
Le signal d’entrée est :
Vin(t) = VinSin ((,l)lt + (p) (A B.6)
Le signal de sortie V,,,; sera, donc :
Vout () = Vi sin(w, t) sin (w;t + @) (A B.7)
V.
Voue (0) = ?l [cos((w, — w)t — @) — cos((w, + w)t + )] (A B.8)

Aprées le module de multiplication, un filtre passe bas est positionné et permet d’éliminer la
partie haute fréquence de I’expression (A B.8) correspondant a cos((wr + w)t + <p). Au final,
le seul signal continu qui apparaitra a la sortie du filtre passe-bas est celui correspondant & w; =
w,. Ainsi, on obtient :

Vi
X = - ¢os (p) (A B.9)

Seulement, il est nécessaire de connaitre le déphasage ¢ entre le signal de référence V,.(t) et le
signal d’entrée V;(t). Les amplificateurs a détection synchrone contournent ce probléme en
utilisant un second multiplieur dont I’une des entrées est le signal de référence déphasé de 90°,
soit V., (t) = cos(w,t). Ainsi, en sortic du deuxiéme filtre passe bas, on obtient :

V.
Y = Elsin (@) (A B.10)

Un amplificateur a détection synchrone est particuliérement adapté pour des mesures
d’immittance. Un exemple d’architecture d’un tel amplificateur est donné a la Figure 8.
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Figure 8 : Schéma d’un amplificateur a détection synchrone

Le signal d’entrée V;(t) est d’abord amplifié puis multiplié par le signal de référence V;.(t) et
par ce signal déphasé de 90°. Les sorties des deux multiplieurs sont ensuite filtrées afin
d’¢liminer le bruit et la composante Zw.

Si le signal d’excitation est une tension, alors le courant généré devra étre converti en tension a
I’aide, par exemple, d’un amplificateur transimpédance. Dans ce cas, les sorties continues d’un
amplificateur a détection synchrone seront proportionnelles a I’admittance parallele de 1’objet
caractérisé autrement dit, respectivement, la conductance et la susceptance. Si un courant est
utilisé comme source d’excitation cela produira une différence de potentiel pouvant étre séparée
en signaux proportionnels a I’impédance de I’objet mesuré, résistance et réactance.

Il existe deux types d’amplificateur a détection synchrone : analogique et numérique. Les
amplificateurs digitaux sont plus flexibles et précis. Cependant, les amplificateurs analogiques
sont moins énergivores et fonctionnent a des fréquences plus élevées.

Amplificateur a détection synchrone numérique

Les amplificateurs a détection synchrone numériques effectuent une multiplication numérique
des signaux d’entrée et des signaux de référence. Cette multiplication est de haute précision. En
outre, il est nécessaire d’adjoindre un convertisseur analogique numérique a haute performance
avec une grande résolution (16 — 18 bits) et a grande vitesse avec un taux d’échantillonnage
¢levé de I’ordre de 10 MHz. Cela permet d’atteindre une grande plage dynamique de 1’ordre de
80a100dB [17].

Ces amplificateurs digitaux n’ont pas, théoriquement, de limites en basse fréquence. Les
amplificateurs commerciaux fonctionnent généralement en dessous du mHz. Cependant,
certains modeles comme le Solartron SI1260 peuvent effectuer des mesures jusqu’a 10 pHz.

La fréquence la plus élevée permettant de réaliser une mesure est de 100 kHz. Cette fréquence
est limitée par le temps de conversion du CAN. Au-dessous de cette fréquence, un sous-
échantillonnage hétérodyne peut étre mis en place étendant ainsi, par exemple, la gamme de
fréquences de mesure du Solartron SI1260 jusque 32 MHz.
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Amplificateur a détection synchrone analogique

Le cceur d’un tel amplificateur est le redresseur synchrone comprenant un détecteur sensible a
la phase de I'impédance et d’un filtre passe bas. Un signal de référence rectangulaire est,
généralement, utilisé pour contréler un interrupteur analogique. La multiplication par un signal
de référence carré est réalisée et un filtre passe bas permet de moyenner.

Le détecteur sensible a la phase se compose d’un inverseur et d’un switch analogique comme
le montre la Figure 9.

signal d'entrée

signal de sortie

o —L
H/

signal de référence [e3 v

Figure 9 : Architecture d’un détecteur sensible a la phase

Le switch de la Figure 9 est congu pour passer un temps égal dans chaque position. Si cet
interrupteur passe de la position inférieure a la position supérieure a ’instant ou le signal
d’entrée sinusoidale passe d’une alternance positive a une alternance négative alors le signal en
sortie du switch sera composé du signal sinusoidal d’entrée redressé. Le filtre passe-bas permet
ensuite de lisser cette tension.

Les amplificateurs a détection synchrone ont une limite basse de fréquence d’environ 1 Hz en
raison de la nécessité d’entrées AC couplées. Les signaux AC doivent étre le plus pur possible
car tout signal continu peut influencer les résultats. La limite supérieure des fréquences de
mesure de cet équipement analogique est comprise entre 100 kHz et 1 MHz et est limitée par
les capacités parasites. La gamme dynamique peut atteindre plus de 100 dB.

Amplificateur microélectronique a détection synchrone

Aujourd’hui, les amplificateurs microélectroniques a détection synchrone se basent sur des
circuits intégrés a signaux mixtes combinant a la fois un traitement numérique et analogique.
Le traitement du signal s’est, principalement, limité a la manipulation de tensions électriques,
et les courants électriques sont convertis en tension dans les instruments de mesure. En outre,
en microélectronique, réaliser le traitement de signaux sur les courants s’avere plus efficace
[19].

Les amplificateurs a détection synchrone analogiques sont utilisés en mode courant car les
courants peuvent étre pilotés avec de faibles tensions notamment dans les circuits de
commutation discret. Ceci permet de rester avec des niveaux de courant relativement faibles de
I’ordre du pico- ou microampére pour des signaux a dynamique élevée. Ainsi, des circuits
microélectroniques a faible consommation commandés par des tensions inférieures a 5V
fournies par des batteries peuvent étre développés et fabriqués. Les problémes de précision de
mesure introduits par les capacités parasites se trouvent réduits a haute fréquence notamment a
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cause de la réduction de leurs temps de charge diminuant, par la méme occasion le temps de
propagation du signal. Tout ceci permet de réaliser des mesures précises a haute fréquence.

Maya-Hernandez et. al. [20] ont développé un amplificateur a détection synchrone faible
consommation en mode courant.

‘,57 Transconducatance amplifier Ry
) / \ +\J\ Iy — II’Z'. - LPF
",'_[fg)[ o Z["T { R — s Vo,
T L e e
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Figure 10 : Topologie d’amplificateur a détection synchrone en mode courant proposé par
Paulina M. Maya-Herndndez et. al. [20]

La Figure 10 présente la topologie adoptée. Elle consiste en un convertisseur courant-tension.
Il est associé¢ a un mélangeur de courant qui permet de réaliser la détection sensible a la phase.
Le diviseur de courant MOS permet de programmer le gain du systéme. Enfin, un amplificateur
transimpédance permet de convertir le courant de sortie /,,; en tension pour permettre un
traitement ultérieur par un ADC par exemple. Pour éviter 1’aliasing, le signal est filtré par un
filtre passe-bas.

Les amplificateurs microélectroniques a détection synchrone disponibles dans le commerce
sont fabriqués par plusieurs compagnies comme Analog Devices (AD5933/34) ou encore Texas
Intruments (AFE4300).
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Annexe C

Un travail exploratoire a été mené afin de développer une plateforme portable de mesure de
bioimpédance. Une partie de cette étude a été conduite dans le cadre du stage de fin d’étude par
M. Mary.

Le dispositif s’articule autour du circuit intégré AD5933 développé par Analog Devices. 11 est
dédi¢ a la spectroscopie d’impédance. Les principaux éléments cruciaux de la chaine de
conditionnement de la méthode de spectroscopie d’impédance sont regroupés au sein d’un
boitier CMS MSOP de 10 broches. De plus, ce circuit est pilotable via /°C particuliérement utile
pour application embarquée.

Une analyse de la puissance spectrale du courant traversant I’impédance caractérisée. Cette
derniére est soumise a une tension d’excitation sinusoidale d’amplitude et de fréquence
connues.

La chaine de mesure d’impédance de ce circuit intégré est constituée de trois éléments
principaux : I’étage d’excitation, de mesure de courant et de calcul de la Transformée de Fourier
Discréte du courant résultant mesuré. Le schéma blocs de I’AD5933 est présenté a la figure ci-
apres (Figure 11).
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Figure 11 : Schéma blocs du circuit AD5933 d’Analog Devices

Etage d’excitation

L’étage d’excitation servant a générer la tension sinusoidale devant traverser I’'impédance a
caractériser est constitué¢, d’abord, d’un synthétiseur de fréquences DDS (Direct Digital
Synthesis) de 27 bits. La synthése numérique directe est une méthode de production d’un signal
analogique par génération d’un signal variable dans le temps sous forme numérique, puis en
effectuant une conversion numérique analogique. La fréquence de signal est programmable par
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I’utilisateur via le bus I?C. L’étage d’excitation comprend, ensuite, un convertisseur numérique
analogique (CNA) puis d’un étage de gain. Ce dernier est également programmable via le bus
I’C. La fréquence maximale du signal d’excitation est de 100 kHz. Quatre amplitudes
d’excitation sont programmables : 1,98 Vpp, 0,97 Vpp, 383 mVpp et 198 mVpp. Le synthétiseur
de fréquence fournit également les signaux cos et sin indispensables pour réaliser I’algorithme
de transformée de Fourier discrete.

Etage de mesure du courant

Cet étage permet de mesurer le courant Ix traversant ’impédance Zx a caractériser (Figure 11).
Il se compose d’un amplificateur en montage transimpédance suivi d’un gain programmable
via I?C. Le courant Ix circulant dans la résistance provoque une différence de potentiel a la
sortie de cet amplificateur. Cette résistance est fixée par 1’utilisateur étant extérieure au circuit.
La tension amplifiée passe par un filtre passe-bas puis est convertie en signal numérique sur 12
bits (CAN 12 bits).

Algorithme de calcul de la Transformée de Fourier Discrete (TFD)

Cet algorithme implanté dans I’AD5933 calcule la puissance du signal numérique a la fréquence
d’excitation générée par le synthétiseur de fréquence. L’expression de cet algorithme est la
suivante :

1023

X = z x(n)(cos(an T, *n) — jsin(2nf - T, -n)) (AC.D)

La grandeur T, désigne la période d’échantillon. Le CAN fournit les échantillons numériques
x(n). Les vecteurs de test cos(2f - T, - n) et sin(2nf - T, - n) sont fournis par le synthétiseur
de fréquences. Ainsi, les fréquences d’analyse et d’excitation sont identiques. Un temps de
stabilisation suffisant est garanti via la programmation, par I’intermédiaire du bus I>°C, d’un
nombre de cycles antérieur au début du calcul de la TFD. En outre, il faut que le fenétrage
temporel qui est réalisé sur les 1024 échantillons comprenne un nombre entier de périodes du
signal d’excitation. En effet, la valeur résultante calculée risque de présenter des erreurs.

Examinons maintenant comment est déterminé 1’impédance complexe a partir du calcul de la
TFD. Soit Z I’'impédance complexe a déterminer. On désigne par [ le courant complexe
circulant dans cette impédance. Ainsi par la loi d’Ohm complexe, on obtient :

Uour
Z

1= (A C.2)

La grandeur Uyyr correspond a la tension d’excitation (Figure 11).
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L’expression (A C.1) correspond a la TFD du courant mesuré a la fréquence d’excitation
donnée a un facteur prés k. Ce facteur dépend du gain programmé, de la résistance de
conversion Rpg (Figure 11), et du facteur de conversion du convertisseur analogique

numérique. Ainsi, on obtient :

uT
Z

[><
I
=
I~
Il
==
S

(A C.3)

La grandeur k - Uyyr est constante pour un réglage donné. Ainsi la valeur X dépend directement
de I'impédance a caractériser Z. Il est donc nécessaire de calibrer le circuit intégré avant de
mesurer une impédance. Analog Devices recommande d’utiliser une résistance discréte dans sa
note d’application AN-1252.
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Annexe D

Un premier prototype de carte électronique intégrant la puce AD5933 a été réalisée.

Figure 12 : Premier prototype de carte de mesure d’impédance connecté a la carte de
developpement NUCLEO-L0O53RS

Le schéma blocs de la carte de mesure de bioimpédance portable est présenté a la figure ci-
apres (Figure 13).

3 bits

12C »
Analog MUX B
AD5933 Front End 1:4 ]
.

Iy
Résistances
de gain

MUX
14

Figure 13 : Schéma bloc de la carte de mesure d’impédance
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Le microcontroleur est le STM32L053RS. Il s’agit d’un microcontrdleur 32 bits ultra basse
consommation adapté pour notre application de diagnostic embarqué.

L’EEPROM de 32 ko permet de stocker des mesures de bioimpédance pour réaliser par exemple
un suivi de cicatrisation sur plusieurs jours. Elle est contrélée par liaison SPI.

Deux multiplexeurs 1:4 (ADG804 Analog Devices) permettent de faire varier résistances de
conversion Rypp et de calibration. La résistance On est, typiquement, de 0,5 Q.

Le multiplexeur 1:8 (NX3L4051 NXP) permet de balayer I’ensemble des couples d’¢lectrodes
flexibles permettant de réaliser, par exemple, une mesure d’impédance de tissus vivants. La
résistance On vaut 0,5 Q.

Analog Devices conseille d’ajouter deux amplificateurs opérationnels entre le signal
d’excitation pin V1 et la pin V. Ces derniers permettent de réduire I'impédance de sortie de

la partie génération du signal d’excitation et de polariser la tension d’excitation.

Le contrdle de I’AD5933 se fait par ’intermédiaire de différents registres.

Tableau 1 : Registres du circuit intégre AD5933

Registre Nom Données Fonction

0x80 Contréle D15 a D8 Lecture/Ecriture
0x81 D7 aDO0 Lecture/Ecriture
0x82 D23 aDl16 Lecture/Ecriture
0x83 Fréquence de départ | D15a D8 Lecture/Ecriture
0x84 D7 aDO0 Lecture/Ecriture
0x85 D23 aDl16 Lecture/Ecriture
0x86 Pas en fréquence D15a D8 Lecture/Ecriture
0x87 D7 aDO0 Lecture/Ecriture
0x88 Nombre de pas D15 a D8 Lecture/Ecriture
0x89 D7 aDO0 Lecture/Ecriture
0x8A Nombre de cycles de | D15 a DS Lecture/Ecriture
0x8B stabilisation D7 aDO0 Lecture/Ecriture
0x8F Etat D7 aDO0 Lecture

0x92 Données de | D15aD8 Lecture

0x93 température D7a D0 Lecture

0x94 Partie réelle de | D15aD8 Lecture

0x95 I’impédance D7aDO0 Lecture

0x96 Partie imaginaire de | D15 a D8 Lecture

0x97 I’impédance D7aDO0 Lecture

Cinq types de trame différents sont utilisés pour le protocole I’C de I’AD5933 afin d’écrire et
de lire dans ces registres (Figure 14).
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Ecriture dans un registre

St | Adr.eclave: W ’A:k’ Adr. registre ‘Ack‘ Donnée |Ack‘ Sp ‘

Attribution d’une adresse au pointeur

[3 d
‘ St ‘ Adr. eclave : W IAck‘ om,man € ‘Ackl Adr. apointer Ack‘ Spl
pointeur
Lecture d’un registre
‘ St ‘ Adr.eclave: R ‘Ack| Donnée ‘A‘:k‘ Sp ‘
Ecriture dans plusieurs registres
St | Adr.eclave: W |Ack| Ccommande Nombre d'octets| |\ octet1 Ack octet2 Ack octet3 Ack| sp
écriture bloc aécrire
Lecture de plusieurs registres
[3 d Nombre d'octets
St | Adr.eclave: W |Ack ommance om re. oae Ack| Sp [ St [ Adr.eclave :R |Ack octet 1 Ack octet2 Ack octet3 Ack| Sp
lecture bloc alire

Figure 14 : Les différentes trames de communication I°C de ’AD5933

Le protocole de communication (Figure 15 (a)) entre le dispositif électronique et 1’ordinateur
mis en place repose sur des codes de fonction sur un octet commun a ces derniers (Figure 15

(b)).

Ordinateur Dispositif
Is connected? i | “
« | 000 Ok
Set parameters? i ] >
| 000 |Ok Codes fonctions de communication
Parameters HE---faE— 0x00 OK
« ‘ } ok
‘ 0x01 Erreur
Start sweep! 008 | N 0x02 Dispositif connecté ?
T HIHT -~ THE— Data 1 0x03 | Les paramétres sont-il spécifiés ?
Ok i
I : . 0x04 | Débuter le balayage en fréquence
{ HE---EHE— Data 2
ok 000 | J 0x05 Données
(b)
0:05|data g B1. 1 B2 g 67 B8 | Datan
Ok 000 | .
< | 000 | ‘ Ok
(a)

Figure 15 : (a) Protocole de communication entre [’ordinateur et le dispositif portable de
mesure de bioimpédance (b) Les différents codes des fonctions de communication
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Les codes 0 et 1 signalent si la derniére commande a été réalisée avec succes ou non. Les codes
2 a 4 sont toujours transmis par 1’ordinateur. Le code 2 teste la connexion avec le
microcontrdleur et vérifie si le circuit AD5933 est prét. Le code 3 est envoyé€ une premiére fois
pour demander au microcontrdleur s’il est prét a recevoir les parameétres. Si le code 0 est recu,
le code 3 est renvoyé¢ une deuxiéme fois suivi d’une trame contenant les paramétres de
balayage : fréquence de départ, pas en fréquence, nombre de pas et nombre de cycles de
stabilisation (Figure 15).

Le code 4 commande le lancement du balayage en fréquence. Quand le microcontroleur regoit
le code 4, il effectue la premic¢re mesure d’impédance et renvoie ces données dans un paquet
avec le code fonction 5 et attend un code 0. Aprés que I’ordinateur ait répondu, le
microcontrdleur recommence, jusqu’a ce que le balayage soit terminé. A la réception du dernier
code 0, le microcontroleur, transmet, également, un code 0 indiquant que le balayage en
fréquence est terminé.

Une interface graphique a été développé afin de paramétrer le circuit intégré AD5933 plus
aisément et de pouvoir récupérer et visualiser les données d’impédance (Figure 16).

o3 [rom|[-@-| [
Connexion status Com port n
O Dacomected . Test connection Parameétres de connexion
Sweep parameters Output -
Start frequency (Hz) 1000 BNC /7 AUX v
Frequency increment (Hz) 1000 N
‘ Paramétres de blayage

Number of increments 99

Send parameters
Number of settling time cycles |50

START SWEEP
Clear data Save data

Data
bData

Progression du balayage et
enregistrement des mesures

Figure 16 : Interface graphique permettant de paramétrer [’AD5933, de lancer la mesure et
de visualiser et sauvegarder les résultats
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Annexe E

Sources code embarqué AD5933

1 #include <feeligreen_ad5933.h>
2 #include "math.h"
3
4 // Test
5 #include <stdio.h>
6
7 I2C_HandleTypeDef* hil2c;
8
9 UART_HandleTypeDef* huart;
10
11 uint8_t msg3[100];
12
13 uint8_t range = 0;
14 uint32 t rCalval[NB RNG];
L5
16 PIN outSlct[3];
17 PIN rfbsSlct[2];
18 PIN calSlct[2];
19
20 // Fonction principale
21
22 AD5933 sStatusTypeDef AD5933 Process (AD5933 HandleTypeDef* device, I2C HandleTypeDef* hdevilc,
UART_HandleTypeDef* hdevuart)
23 {
24 IMPEDANCE measures[NB_MEAS];
25 AD5933_statusTypeDef ret;
26
27 AD5933_1Init (device);
28
29 hi2c = hdevi2c;
30 huart = hdevuart;
31
32 // > Configuration AD5933
33 ret = AD5933_SetControlRegH (device);
34 if (ret!=AD5933 OK)return ret;
35 ret = AD5933 SetControlRegL(device);
36 if (ret!=AD5933 OK)return ret;
37 ret = AD5933_SetParam(device);
38 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
39
40 // > Mode StandBy
41 ret = AD5933 ConfigMode (device,CM STANDBY) ;
42 if (ret!=AD5933 OK)return ret;
43
44 HAL_UART_Transmit (huart, (uint8_t*)"Ready!\n\r", 8, UART_TIME_OUT) ;
45
46 while (1)
47 {
48 HAL GPIO WritePin (GPIOA,GPIO PIN 5,GPIO PIN SET);
49 while (HAL GPIO ReadPin (GPIOC,GPIO PIN 13) !=GPIO PIN RESET) {}
50 while (HAL GPIO ReadPin (GPIOC,GPIO PIN 13) !=GPIO PIN SET) {}
51 HAL GPIO WritePin (GPIOA,GPIO PIN 5,GPIO_PIN RESET);
52
53 // > Start Frequency Sweep
54 ret = AD5933_ PerformSweep (device,measures,OUT_ZALT) ;
55 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
56 }
57
58 // > Mode Power Down
59 ret = AD5933_ConfigMode (device,CM_POW_DOWN) ;
60 return ret;
61 }
62
63 // Fonctions de communication
64
65 AD5933_StatusTypeDef AD5933_I2C_WriteB(AD5933_HandleTypeDef* device, uint8_t regAdd, uint8_t regval)
66 {
67
if (HAL I2C_Mem Write (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ WRITE, regAdd, I2C_MEMADD SIZE 8BIT, &regVal,1,I2C_TI
ME_OUT) !=HAL OK)
68 { return AD5933 I2C FAILURE;}
69 return AD5933_OK;
70 }
71 AD5933_statusTypeDef AD5933_I2C_ReadB(AD5933_HandleTypeDef* device, uint8_t regAdd, uint8_t* regval)
72 {
73 if (AD5933_I2C_sSetRegPointer (device, regAdd) !=AD5933_OK)
74 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
Page 1
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if (HAL_I2C_ Master Receive (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ READ,regVal,1l,I2C_TIME OUT) !=HAL OK)

76 { return AD5933_I2C_FAILURE; }
77 return AD5933_OK;
78 }
19
80 AD5933 StatusTypeDef AD5933_I2C WriteN(AD5933 HandleTypeDef* device, uint8_t regAdd, uint8_t nbval,
uint8_t* regval)
81 {
82 uint8_t i;
83 uint8_t dataToSend[I2C_BUFFER_SIZE];
84
85 if (AD5933_I2C_sSetRegPointer (device, regAdd) !=AD5933_OK)
86 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
87
88 dataToSend[0]=I2C_BLOCK_WRITE;
89 dataToSend[1]=nbval;
90 for (i=0;i<nbVval;i++)
91 {
92 dataToSend[i+2]=regVal[i];
93 }
94
95
if (HAL _I2C_Master Transmit (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ WRITE,dataToSend,nbval+2,I2C TIME_ OUT) !=HAL_
OK)
96 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
97 return AD5933_OK;
98
99 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_I2C_ReadN (AD5933 HandleTypeDef* device, uint8_t regAdd, uintlé_t nbval,
uint8 t* regval)
100 {
101 uint8_t cmdToSend[2];
102 if (AD5933_I2C_setRegPointer (device, regAdd) !=AD5933_OK)
103 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
104
105 cmdToSend [0]=I2C_ BLOCK READ;
106 cmdToSend [1]=nbVal;
107
108 if (HAL _I2C Master Transmit (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ WRITE,cmdToSend,2,I2C_TIME OUT) !=HAL_OK)
109 { return AD5933_TI2C_FAILURE; }
110
111 if (HAL_I2C_Master Receive (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ READ,regVal,nbVal,I2C TIME_OUT) !=HAL_OK)
112 { return AD5933 I2C FAILURE;}
113 return AD5933 OK;
114 }
115
116
117 AD5933_StatusTypeDef AD5933_I2C_SetRegPointer (AD5933_HandleTypeDef* device, uint8_t regAdd)
118 1
119 uint8_t cmdToSend[2];
120 cmdToSend [0] = I2C _ADD POINTER;
121 cmdToSend[1l] = regAdd;
122 if (HAL_I2C Master Transmit (hi2c,device->devAdress|I2C_REQ WRITE,cmdToSend,2,I2C_TIME_OUT) !=HAL_OK)
123 { return AD5933_TI2C_FAILURE; }
124 return AD5933_OK;
125 }
126
127
128 // Fonctions de configuration
129
130 void AD5933_Init (AD5933_HandleTypeDef* device)
131 {
132 device->devAdress = AD5933_ADD;
133 device->sysClockValue = INT_OSCILLATOR;
134 device->controlReg = INT_SYS_CLK|PGA GAIN X1|OVR 2VPP|CM NO OP;
135 device->startFrequency = START_FREQ;
136 device->frequencyIncrement = INC_FREQ;
137 device->nbIncrements = NB_OF_INC;
138 device->nbSettlingTimeCycles = NB OF STC;
139 device->nbMeasMean = NB_MEAS_MEAN;
140
141 rCalval[0] = RCAL 0;
142 rCalval[l] = RCAL 1;
143 rCalval[2] = RCAL 2;
144 // rCalval[3] = RCAL_3;
145 AD5933_InitGPIO();
146 }
147
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149 void AD5933_InitGPIO()

150 {

151 outSlct[0].port=GPIOB;

152 outSlct[1l].port=GPIOB;

153 outSlct[2].port=GPIOB;

154 outSlct[0].pin=GPIO PIN 10;

155 outSlct[1l].pin=GPIO PIN 4;

156 outSlct[2].pin=GPIO_PIN_5;

157

158 rfbSlct[0] .port=GPIOB;

159 rfbSlct[1l] .port=GPIOB;

160 rfbslct[0] .pin=GPIO_PIN_13;

161 rfbSlct[1].pin=GPIO PIN 14;

162

163 calsSlct[0].port=GPIOC;

164 calSlct[1l].port=GPIOC;

165 calsSlct[0].pin=GPIO_PIN O0;

166 calsSlct[1l].pin=GPIO_PIN_1;

167 }

168

169 AD5933 sStatusTypeDef AD5933 EditControlReg (AD5933 HandleTypeDef* device,uintl6_t mask, uintlé_t value)

170 {

171 uintlé_t temp;

172 if ((value&mask) !=0)

173 { return AD5933_WRONG_VALUE; }

174 temp = device->controlReg&mask;

175 device->controlReg = temp|value;

176

177 return AD5933_OK;

178 }

179

180 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_ConfigMode (AD5933_HandleTypeDef* device,uintlé_t mode)

181 {

182 AD5933 StatusTypeDef ret;

183 ret = AD5933 EditControlReg(device,MODE MASK, mode);

184 if (ret==AD5933_OK)

185 {ret = AD5933_SetControlRegH (device);}

186 return ret;

187 }

188

189 AD5933 sStatusTypeDef AD5933 ConfigOutputVoltageRange (AD5933 HandleTypeDef* device,uintlé t ovr)

190 {

191 AD5933_statusTypeDef ret;

192 ret = AD5933_EditControlReg (device, OVR_MASK, ovr) ;

193 if (ret==AD5933_OK)

194 {ret = AD5933_SetControlRegH (device);}

195 return ret;

196 }

197

198 AD5933_sStatusTypeDef AD5933 ConfigPGA (AD5933 HandleTypeDef* device,uintl6é_t gain)

199 {

200 AD5933_statusTypeDef ret;

201 ret = AD5933_EditControlReg (device, PGA_MASK,gain);

202 if (ret==AD5933_OK)

203 {ret = AD5933 SetControlRegL(device);}

204 return ret;

205 }

206

207 AD5933_statusTypeDef AD5933_ConfigSystemClock (AD5933_HandleTypeDef* device,uintlé_t source)

208 {

209 AD5933_StatusTypeDef ret;

210 ret = AD5933_EditControlReg (device, CLK _MASK, source) ;

211 if (ret==AD5933_OK)

212 {ret = AD5933 SetControlRegL(device);}

213 return ret;

214 }

215 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SetControlRegH (AD5933_HandleTypeDef* device)

216 {

217 uint8_t ctrlRegVal[2];

218 ToBytesl6 (device->controlReg, ctrlRegVal);

219

220 if (AD5933_I2C_WriteB(device,CTRL RADD,ctrlRegval[0]) !=AD5933 OK)

221 { return AD5933_TI2C_FAILURE; }

222 return AD5933_OK;

223 }

224 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_SetControlRegL (AD5933_HandleTypeDef* device)
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226 uint8_t ctrlRegVal[2];

227 ToBytesl6 (device->controlReg, ctrlRegVal);

228

229 if (AD5933_I2C_WriteB(device,CTRL RADD+l,ctrlRegVal([l]) !=AD5933 OK)

230 { return AD5933_I2C_FAILURE;}

231 return AD5933 OK;

232 }

233 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SetParam(AD5933_ HandleTypeDef* device)

234 {

285 // Check Sweep Parameters Values

236 if (AD5933_ChecksSweepParam (device) !=AD5933_OK)

237 { return AD5933_WRONG_VALUE; }

238

239 // Set Start Frequency

240 if (AD5933_SetStartFrequency (device) !=AD5933 OK)

241 { return AD5933_TI2C_FAILURE; }

242 // Set Frequency Increment

243 if (AD5933_SetFregIncrement (device) !=AD5933_ OK)

244 { return AD5933_I2C_FAILURE;}

245 // Set Number Of Increments

246 if (AD5933_SetNbIncrement (device) !=AD5933 OK)

247 { return AD5933_I2C_FAILURE; }

248 // Set Number Of Settling Time Cycles

249 if (AD5933_SetNbsettlingTimeCycles (device) !=AD5933_OK)

250 { return AD5933_I2C_FAILURE;}

251

252 return AD5933_OK;

253 }

254

255 AD5933_StatusTypeDef AD5933_CheckSweepParam(AD5933_ HandleTypeDef* device)

256 {

257 // Check Start Frequency

258 if (device->startFrequency<FREQ MIN| |device->startFrequency>FREQ MAX)

259 { return AD5933 WRONG VALUE; }

260 // Check Frequency Increment

261 if (device->frequencyIncrement==0| |device->frequencyIncrement+device->startFrequency>FREQ MAX)

262 { return AD5933_WRONG_VALUE; }

263 // Check Number Of Increments

264
if (device->frequencyIncrement*device->nbIncrements+device->startFrequency>FREQ MAX| |device->nbIncremen
ts>MAX 9BIT)

265 { return AD5933 WRONG_VALUE; }

266 // Check Number Of Settling Time Cycles Value

267 if (device->nbSettlingTimeCycles==0]| |device->nbSettlingTimeCycles>MAX 9BIT)

268 { return AD5933_WRONG_VALUE; }

269

270 return AD5933_OK;

271 }

272

273 AD5933_StatusTypeDef AD5933 SetStartFrequency (AD5933 HandleTypeDef* device)

274 {

275 uint32_t temp;

276 uint8_t dataToSend[3];

277

278 // Process start frequency

279 temp = (device->startFrequency*32768/ (device->sysClockvValue/1024))*16;

280 ToBytes27 (temp, dataToSend) ;

281 // Send Value

282 if (AD5933_I2C_WriteB(device, FSTART RADD,dataToSend[0]) !=AD5933 OK)

283 { return AD5933_I2C_FAILURE;}

284 if (AD5933_I2C_WriteB(device, FSTART RADD+1,dataToSend[1]) !=AD5933_OK)

285 { return AD5933_I2C_FAILURE;}

286 if (AD5933 I2C WriteB(device, FSTART RADD+2,dataToSend[2]) !=AD5933 OK)

287 { return AD5933 I2C FAILURE;}

288

289 return AD5933_OK;

290 }

291

292 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SetFregIncrement (AD5933_HandleTypeDef* device)

293 {

294 uint32_t temp;

295 uint8_ t dataToSend[3];

296

297 // Process Frequency Increment

298 temp = (device->frequencyIncrement*32768/ (device->sysClockValue/1024))*16;

299 ToBytes27 (temp,dataToSend) ;

Page 4

293



300 // Send Value

301 if (AD5933_I2C_WriteB(device, FINC_RADD,dataToSend[0]) !=AD5933_OK)
302 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
303 if (AD5933_I2C_WriteB(device, FINC_RADD+1,dataToSend[1]) !=AD5933 OK)
304 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
305 if (AD5933_I2C WriteB(device,FINC RADD+2,dataToSend[2]) !=AD5933 OK)
306 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
307 return AD5933_OK;
308 }
309
310 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SetNbIncrement (AD5933_HandleTypeDef* device)
311 {
312 uint8 t dataToSend[2];
313 // Process Number Of Increments
314 ToBytesl6 (device->nbIncrements,dataToSend) ;
315 // Send Value
316 if (AD5933_I2C_WriteB(device,NINC RADD,dataToSend[0]) !=AD5933_OK)
317 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
318 if (AD5933_I2C_WriteB(device,NINC RADD+1,dataToSend[1]) !=AD5933 OK)
319 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
320
321 return AD5933_OK;
322 }
323 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SetNbSettlingTimeCycles (AD5933_ HandleTypeDef* device)
324 {
325 uint8_t dataToSend[2];
326 // Process number of settling time cycles (missing parameters)
327 ToBytesl6 (device->nbSettlingTimeCycles, dataToSend) ;
328
329 // Send Value
330 if (AD5933_I2C_WriteB(device,NSTC RADD,dataToSend[0]) !=AD5933_OK)
331 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
332 if (AD5933_I2C_WriteB(device,NSTC RADD+1,dataToSend[1]) !=AD5933 OK)
333 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
334
335 return AD5933 OK;
336 }
337
338
339
340 AD5933_StatusTypeDef AD5933 WriteBit (PIN* pins, uint8_t nbPin, uint8_t value)
341 {
342 uint8 t i;
343 GPIO_PinState pinValue;
344
345 if (value<=(uint8_t) (pow (2, (double) (nbPin)))
346 {
347 for (i=0;i<nbPin;i++)
348 {
349 if(((value>>i)s&l)==1)
350 {
351 pinvalue = GPIO_PIN_SET;
352 }
353 else
354 {
355 pinvValue = GPIO_PIN RESET;
356 }
357 HAL GPIO WritePin(pins[i].port,pins[i].pin,pinvalue);
358 }
359 return AD5933_OK;
360 }
361 else
362 {
363 return AD5933 WRONG_VALUE;
364 }
365 }
366
367 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_SelectOutput(uint8_t output)
368 {
369 return AD5933 WriteBit (outSlct, 3, output);
370 }
371
372 AD5933_StatusTypeDef AD5933_SelectRfb (uint8_t rfb)
873 {
374 return AD5933 WriteBit (rfbSlct,2,rfb);
875 }
376
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377

AD5933 StatusTypeDef AD5933 SelectCalResistor (uint8_ t resistor)

378 {
379 return AD5933 WriteBit(calSlct,2,resistor);
380 }
381
382
383 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_SelectRange (uint8_t rngNb)
384 {
385 if (rngNb>NB_RNG-1)
386 { return AD5933 WRONG_VALUE; }
387 range = rngNb;
388 if (AD5933_sSelectRfb (range) !=AD5933_OK)
389 { return AD5933_ERROR;}
390 if (AD5933_SelectCalResistor (range) !=AD5933_ OK)
391 { return AD5933 ERROR;}
392 return AD5933 OK;
393 }
394
395 // Fontions de mesure
396 AD5933_statusTypeDef AD5933_GetSweepStatus (AD5933_HandleTypeDef* device, uint8_t* pStatus)
397 {
398 if (AD5933_I2C_ReadB (device, STATUS_RADD, pStatus) !=AD5933_OK)
399 { return AD5933 I2C FAILURE;}
400
401 return AD5933_OK;
402 }
403 AD5933_StatusTypeDef AD5933_GetImpedanceValues (AD5933 HandleTypeDef* device, COMPLEX* z)
404 {
405 uint8_t regValues([4];
406
407 // if(AD5933_I2C_ReadN (device,RE_DATA RADD,4,regValues) !=AD5933 OK) // Fonction erronée
408 // { return AD5933 I2C_FAILURE;}
409
410 if (AD5933_I2C_ReadB (device,RE_DATA RADD, &regValues[0]) !=AD5933_ OK)
411 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
412 if (AD5933_I2C_ReadB (device,RE_DATA RADD+1, &regValues[1l]) !=AD5933_OK)
413 { return AD5933 I2C FAILURE;}
414 if (AD5933_I2C ReadB(device, IM DATA RADD, &regValues[2]) !=AD5933 OK)
415 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
416 if (AD5933_I2C_ReadB(device, IM DATA RADD+1, &regValues[3]) !=AD5933_OK)
417 { return AD5933_I2C_FAILURE;}
418
419 z->real = (intlé6_t) ((uintlé_t) (regValues[0])<<8)+ (uintlé_t) (regvalues[1l]);
420 z->imaginary = (intlé_t) ((uintlé_t) (regValues[2])<<8)+ (uintlé_t) (regValues[3]);
421
422 return AD5933_OK;
423 }
424
425 AD5933_sStatusTypeDef AD5933_PerformSweep (AD5933_HandleTypeDef* device, IMPEDANCE* measures, uint8_t
output)
426 {
427 AD5933_statusTypeDef ret;
428 uintlé_t 1i=0;
429 uint8_t nj
430
431 uint8_t state = SWP_INIT;
432 COMPLEX temp, cal;
433
434 uint32_t gainMag;
435 intl6_t phase,osPhase;
436
437 while (state!=SWP_END)
438 {
439 switch(state)
440 {
441 case SWP_INIT:
442 {
443 AD5933_SelectRange (RNG_0) ;
444 AD5933_selectOutput (output) ;
445 // Mode Initialise With Start Frequency
446 ret = AD5933_ConfigMode (device,CM_INIT WITH_SF);
447 if (ret!=AD5933 OK)return ret;
448
449 // Wait
450 HAL Delay(l); // Valeur arbitaire a revoir
451
452 // Debut du balayage
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454 ret = AD5933 ConfigMode (device,CM START SWP);
455 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
456
457 state = SWP_GET VAL;
458
459 break;
460 }
461
462 case SWP_GET_VAL:
463 {
464
465 do
466 {
467 ret = AD5933 GetSweepStatus (device, &device->devStatus);
468 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
469 }while ((device->devStatus&IMP_VAL_ OK)==0);
470
471 // Read measurements
472 ret = AD5933_GetImpedanceValues (device, &temp) ;
473 if (ret!=AD5933 OK)return ret;
474
475 1f (AD5933_CheckRange (getModule (temp)) !=0)
476 {
477 ret = AD5933_ConfigMode (device,CM_RPT_FREQ) ;
478 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
479 state = SWP_GET VAL;
480 break;
481 }
482 else
483 {
484 state = SWP_GET IMP;
485 break;
486 }
487 }
488 case SWP_GET_IMP:
489 {
490 AD5933_SelectOutput (OUT_ZCAL) ;
491 ret = AD5933_ConfigMode (device,CM _RPT_FREQ) ;
492 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
493
494 do
495 {
496 ret = AD5933_ GetSweepStatus (device, &device->devStatus);
497 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
498 }while ((device->devStatus&IMP_VAL_OK)==0) ;
499
500 ret = AD5933_GetImpedanceValues (device, &cal);
501 if (ret!=AD5933_OK)return ret;
502
503 gainMag = rCalval[range]*getModule (cal);
504 osPhase = getArgument (cal);
505
506 phase = (-getArgument (temp)+osPhase);
507
508 measures[i] .module=gainMag/getModule (temp) ;
509 measures[i] .phase= phase;
510 n = sprintf ((char*)msg3, "%d;%d, $d\n\r", range, measures[1].module,measures[i] .phase);
511 HAL UART Transmit (huart,msg3,n,UART TIME OUT);
512 AD5933_selectOutput (output) ;
513 if ((((device->devStatus)&END_SWEEP_OK)==0x00) &§&NB_MEAS>1)
514 {
515 ret = AD5933 ConfigMode (device,CM_INC_FREQ) ;
516 if (ret!=AD5933_ OK)return ret;
517 i++;
518 state = SWP_GET_VAL;
519 break;
520 }
521 else
522 {
523 state = SWP_END;
524 break;
525 }
526 }
527
528
529
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// > Mode StandBy
ret = AD5933_ConfigMode (device,CM_STANDBY) ;

return ret;

uint8_t AD5933_CheckRange (uint32_t measurement)
1
if ((measurement<RNG_LIMIT_L)&& (range!=NB_RNG-1))
{
AD5933_SelectRange (++range) ;
return 1;
}
else

{
if ((measurement>RNG_LIMIT_H) &&(range!=0))

AD5933_SelectRange (--range) ;
return 1;

}

else

{
return 0;

}

// Autres fonctions
void ToBytesl6 (uintl6_t value, uint8_t* buffer)
{
buffer[0] = (uint8_t) (value>>8);
buffer[l] = (uint8_t) (value&0x00FF);
}
void ToBytes27 (uint32_t value, uint8_ t* buffer)
{
buffer[0] = (uint8_t) ((value&O0x00FF0000)>>16);
buffer[1l] = (uint8_t) ((value&O0x0000FF00)>>8);
buffer[2] = (uint8_t) (value&0x000000FF) ;
}

void ToStringlé (uintlé_t value, uint8_t* string)
{

uintlé_t i;

uintlé_t dec = 1;

uintlé_t temp = value;

for (1i=0;1<5;1i++)

{
temp/=dec*10;
temp*=dec*10;
string[4-i]=(uint8_t) ((value-temp)/dec+'0");
dec*=10;

}

}

uint32_t getModule (COMPLEX z)

{
double a = (double) (z.real);
double b = (double) (z.imaginary);
return (int32_t) (sqrt(a*a+b*b));

}

int32_t getArgument (COMPLEX z)
{

return (int32_t) (18000*atan2((double)z.real, (double)z.imaginary)/314);

}
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Suivi de la moyenne du parametre R, pour des souris normoglycémiques

Sain D1 Sain D2 Sain D3

ischémiques pour les souris a glycémie normale. Les barres d’erreur correspondent a 1’écart
La Figure 17 présente le suivi des moyennes des résistances basses fréquences R, et hautes

Suivi des moyennes des parametres du modele de Cole pendant la cicatrisation de plaies
type.

fréquences R, du modele de Cole extraites des fits des loci d’impédance.

Parameétres Ry et R

Annexe G
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Figure 17 : (a) Suivi de la moyenne du parameétre R, pour des souris normoglycémiques (b)
La Figure 18 présente le suivi des moyennes des paramétres C et a du modele de Cole extraites

des fits des loci d’impédance.
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Figure 18 : (a) Suivi de la moyenne du paramétre C pour des souris normoglycémiques (b)
Suivi de la moyenne du parametre a pour des souris normoglycémiques



Les figures qui suivent présentent les suivis photographiques des ulceres de pression au cours
de leur cicatrisation pour les souris a glycémie normale.

Souris 4

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulcére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulceére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulcere de pression . .
Coté droit Ulcére de pression

Jour 6

Figure 19 : Suivi photographique de la Souris 4 a glycémie normale : a gauche, escarre
droite et a droite, photographies du dos de |’animal
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Souris 6

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulceére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulceére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulceére de pression
Coté gauche

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 6

Figure 20 : Suivi photographique de la Souris 6 a glycémie normale : a gauche, escarre
gauche et a droite, photographies du dos de I’animal
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Souris 7

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulcére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulcére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulcére de pression
Coté droit

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 6

Figure 21 : Suivi photographique de la Souris 7 a glycémie normale : a gauche, escarre
droite et a droite, photographies du dos de |’animal
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Souris 1

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulcére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulcére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulcére de pression
Coté droit

Ulcére de pression
Jour 1

Ulceére de pression
Jour 5

Figure 22 : Suivi photographique de la Souris 1 a glycémie normale : a gauche, escarre
droite et a droite, photographies du dos de I’animal
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Souris 8

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulcére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulceére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulcére de pression
Coté gauche

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 6

Figure 23 : Suivi photographique de la Souris 8 a glycémie normale : a gauche, escarre
gauche et a droite, photographies du dos de I’animal
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Souris 12

a I Ulcére de pression
p'/ Jour 1

Ulcére de pression
Jour 2

Ulcére de pression
Jour 3

Ulcére de pression
Jour 4

Ulcére de pression
Jour 5

Ulcére de pression
Jour 6

Ulcére de pression
Coté gauche

Ulcére de pression
Jour 1

Ulcére de pression
Jour 6

Figure 24 : Suivi photographique de la Souris 12 a glycémie normale : a gauche, escarre
gauche et a droite, photographies du dos de I’animal

305






Ecole Nationale Supérieure des Mines

de Saint-Etienne

NNT : 2021LYSEM027

Maxime-Jean CHAUDON

Study and development of preventive and curative methods against
pressure sores: detection by sensor network on textile and treatment by

electrostimulation patch and iontophoresis

Speciality: Microelectronics

Keywords: Pressure ulcer, pressure sensor, microelectronics, flexible electronics,

impedance spectroscopy, murine tissue, wound healing monitoring, iontophoresis, vasodilator
Abstract:

A chronic wound is a wound that has not healed in a timely manner and in an orderly manner
to reproduce functional and anatomical integrity. Pressure ulcer is a special case of chronic
wound caused mainly by the presence of continuous pressure greater than capillary pressure.
In this framework, this thesis work addresses the prevention, detection and treatment of
pressure ulcers. The first part focuses on the development of a flexible and conformable
matrix of piezoresistive pressure sensors and its associated electronics. Such devices serve as
a prevention tool as hospital staff can be alerted in case of prolonged exposure to pressure
that could lead to the development of a pressure sore in bedridden patients. A second part
concerns the detection of pressure ulcers and the monitoring of their evolution by bio-
impedance spectroscopy. A first electrical model based on the combination of several Cole
systems was studied, based on in vitro results on excised pig ear skin. In vivo experiments on
mice were subsequently carried out. Analysis of the physical parameters of Cole's model
showed that this non-invasive method is particularly promising for monitoring cicatrization
for the good resolution and robustness it provides. The last part focuses on the use of
iontophoresis for therapeutic purposes for the treatment of pressure ulcers using a vasodilator.
Preliminary in vitro and in vivo studies have shown the influence of different parameters on
the efficiency of the transdermal delivery of tolazoline and treprostinil molecules,

respectively.
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Résumé :

Une plaie chronique désigne une plaie n’ayant pas cicatrisé¢ en temps voulu pour reproduire une
intégrité fonctionnelle et anatomique. L’escarre est un cas particulier de plaie chronique causée
principalement par la présence d’une pression continue supérieure a la pression capillaire. Ces
travaux de thése s’inscrivent dans ce contexte en s’articulant autour de la prévention, de la
détection et du traitement des escarres. Une premiére partie concerne le développement d’une
matrice flexible et conformable de capteurs de pression piezorésistifs et de son électronique
associ¢e. Le but d’un tel dispositif est d’alerter le personnel hospitalier en cas d’exposition
prolongée a une pression pouvant entrainer le développement d’une escarre chez un patient alité.
Une deuxieme partie concerne la détection d’escarres et le suivi de leur évolution par
spectroscopie d’impédance. Un premier mod¢ele électrique basé sur 1’association de plusieurs
systémes Cole a été étudié, basé sur les résultats in vitro sur peau d’oreille de cochon excisée. Des
expérimentations in vivo sur souris ont également été effectuées. L’analyse des parameétres
physiques du mod¢le de Cole ont montré que cette méthode, non invasive, est particulierement
prometteuse en matiére de résolution et de robustesse de suivi de cicatrisation. Enfin, une
derniére partie traite de la mise en place d’une iontophorése a visée thérapeutique pour le
traitement de I’escarre a ’aide de vasodilatateurs. Des études préliminaires, in vitro et in vivo, ont
permis de mettre en évidence l’influence de différents paramétres sur 1’efficacité du passage

transdermique des molécules de tolazoline et tréprostinil, respectivement.



