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On peut situer à la fin des années 70 un tournant dans l�histoire du traitement du diabète [1] : c�est à cette époque que sont publiées 

les données suggérant que l�apparition des complications du diabète est liée à la qualité du contrôle glycémique [2, 3]. C�est en 1976 
qu�a lieu la découverte du rapport entre le taux d�hémoglobine glyquée et l�équilibre métabolique des mois qui précèdent [4] ; c�est en 
1979 qu�est mis au point le premier appareil autopiqueur permettant de développer véritablement l�autosurveillance glycémique [5], 
qu�on voit les premières séries importantes de patients traités par pompes portables [6], et, moins de trois ans plus tard, les premières 
publications sur les pompes implantables [7]. C�est aussi la période où deux révolutions thérapeutiques sont annoncées : 1974, c�est 
l�année où sont développés les premiers pancréas artificiels, reposant sur l�application à la mesure de la glycémie d�un principe 
physique permettant une mesure continue de la glycémie ; celle-ci est capable de commander le débit d�une pompe à insuline et de 
normaliser, au moins pendant quelques heures, la glycémie [8] ; 1976, c�est l�année où la greffe de pancréas prend son essor, et où 
Paul Lacy applique à la greffe d�îlots de Langerhans le concept d�immunoaltération des îlots qui permet d�envisager une greffe en 
l�absence d�immunosuppression ; c�est l�année des premières publications sur les pancréas bioartificiels dans lesquels les îlots de 
Langerhans seraient immunoprotégés par une membrane artificielle, et où l�on commence à parler de xénogreffe d�îlots en l�absence 
de toute immunosuppression. 

Au cours des deux décennies qui ont suivi, deux autres annonces ont fait espérer d�autres progrès permettant d�améliorer la qualité 
de la vie de nos patients, concernant non pas le traitement, mais la surveillance du diabète : celle, en 1982, de la mesure en continu de 
la glycémie au moyen d�un capteur de glucose implanté dans le tissu sous-cutané [9], qui permettrait aux patients de disposer d�un 
dispositif indiquant en permanence leur glycémie, et surtout qui déclencherait une alarme en cas d�hypoglycémie imminente ; celle, en 
1991, de la mise au point de la mesure non invasive de la glycémie par spectroscopie infrarouge, qui ne nécessiterait plus l�obtention 
d�une goutte de sang capillaire, annoncée à grand renforts médiatiques sous le nom de dream beam [10]. 

Dans cette perspective historique, on peut enfin remarquer que l�attention des diabétologues, illustrée par le retentissement de 
l�étude DCCT [11], après avoir été focalisée, à juste titre, sur la prévention des complications à long terme du diabète et avoir atteint 
déjà certains résultats, notamment en matière de prévention de la néphropathie [12], s�est plus récemment concentrée sur le risque 
d�hypoglycémie sévère, notamment à la suite des données de l�étude DCCT [13]. Ce risque représente d�une part un problème en soi, 
d�autre part est cause de l�hésitation de bon nombre de patients à réellement rechercher un équilibre glycémique optimal. Un 
phénomène particulièrement gênant est en effet la disparition des phénomènes avant-coureurs de l�hypoglycémie observée chez les 
patients bien équilibrés [14], phénomène dans lequel l�hypoglycémie elle-même pourrait jouer un rôle causal. Ainsi, le diabète sucré 
insulinodépendant pourrait être véritablement considéré comme une maladie touchant deux fonctions, non seulement 
l�insulinosécrétion pancréatique, mais aussi la reconnaissance cérébrale de l�hypoglycémie. On comprend que les outils de 
l�insulinothérapie aient été très vite couplés à des instruments d�autosurveillance glycémique. Cependant, dans son état actuel, cette 
dernière présente des limites. Elle a surtout le défaut d�être discontinue, ne pouvant donner un renseignement que sur l�instant où elle 
est pratiquée, ne pouvant être réalisée la nuit de manière répétée, au moment où surviennent surtout les hypoglycémies (entre une 
heure et trois heures du matin). De fait, si on voulait avoir une image réelle des excursions glycémiques [15] survenant sur le 
nycthémère chez un patient insulinotraité, il faudrait que le patient accepte de réaliser au moins 6 à 7 mesures de la glycémie, avant et 
après chaque repas, au coucher, et au milieu de la nuit. 

De ce qui précède, on peut conclure que le développement d�un système de mesure en continu de la glycémie représenterait en soi 
une révolution dans l�histoire du traitement du diabète insulinodépendant [1]. Le but de cet article est de faire le point sur une des 
approches possibles : celle reposant sur des méthodes invasives utilisant un capteur de glucose, directement implanté dans les tissus du 
patients ou dosant le glucose dans le liquide d�un système de microdialyse. Les autres approches actuellement à l�étude, reposant sur 
l�iontophorèse ou sur des méthodes entièrement non invasives, sont traitées plus en détail ailleurs dans ce volume. 

CAHIER DES CHARGES D�UN SYSTEME DE MESURE 
EN CONTINU DE LA GLYCEMIE 

Le système est fait d�un capteur de glucose et d�un système électronique : le capteur de glucose est un instrument capable de 
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transformer de manière continue une concentration de glucose en un signal dont l�interprétation peut, en retour, donner une estimation 
continue de la concentration de glucose. Le système électronique est l�appareillage qui permet au capteur de fonctionner et qui gère les 
données produites par ce dernier. 

Calibration 

Le rapport entre le signal produit par le capteur de glucose, ayant par exemple la forme d�un courant électrique exprimé en nA, et la 
concentration en glucose correspondante exprimée par exemple en g/l, définit un coefficient de sensibilité du capteur exprimé en 
nA/g/l. On peut ensuite utiliser ce paramètre pour � calibrer � le système, c�est-à-dire transformer le courant produit par le capteur à 
chaque instant en une estimation de la concentration en glucose. Comme il n�existe le plus souvent pas de corrélation entre les valeurs 
de la sensibilité du capteur observées in vitro et in vivo [16, 17, 18], une étape de calibration in vivo est donc indispensable. Il est 
important de réaliser que cette étape cruciale n�est pas évidente, notamment lorsque le capteur de glucose n�est pas implanté dans le 
sang, mais dans un espace interstitiel, par exemple le tissu sous-cutané. 

Dans le procédé de calibration à un point, le coefficient de sensibilité du capteur est simplement déterminé en divisant une valeur du 
courant à un moment donné par la glycémie concomitante ; en divisant ensuite à chaque instant le courant par le coefficient de 
sensibilité, on obtient en retour une mesure continue de la concentration en glucose [19, 20]. Cette méthode de calibration n�est valable 
que si, d�une part, le courant de fond (qui serait obtenu en absence de glucose) est négligeable, et si, d�autre part, le point choisi pour 
déterminer le coefficient de sensibilité correspond à un état où la concentration en glucose dans le milieu interstitiel, que mesure le 
capteur de glucose, reflète la glycémie. De plus, l�estimation ultérieure, après calibration, de la concentration en glucose peut ne pas 
être identique à la glycémie si il existe un délai entre les variations des deux paramètres. Un algorithme mathématique a été proposé 
pour compenser les différences entre les deux paramètres notamment dans des situations de variations de la glycémie [21]. 

Dans un procédé de calibration à deux points, la glycémie et le courant sont déterminés à deux moments, par exemple avant et après 
une charge en glucose ou une injection d�insuline [18, 22, 23]. Les paramètres de la calibration, la sensibilité et le courant de fond, sont 
déterminés par extrapolation linéaire et sont ensuite utilisés pour estimer la concentration de glucose sous-cutané à partir du courant 
lors des variations de la glycémie. Cette méthode est valable quel que soit le courant de fond, mais ici également son application 
suppose que les variations de la concentration en glucose dans le tissu interstitiel et dans le sang sont identiques. 

Nous avons récemment montré que chez le rat, il existait des discordances entre glucose interstitiel et glycémie, notamment lors de 
variations de la glycémies provoquées par l�effet de l�insuline [24, 25]. Ces discordances peuvent rendre difficile l�interprétation des 
résultats, non seulement parce qu�elles peuvent gêner la détermination du coefficient de sensibilité du capteur, mais aussi parce 
qu�elles doivent faire se rappeler que ce que l�on mesure n�est pas la glycémie, mais la concentration en glucose dans le tissu sous-
cutané, et qu�il n�y a pas obligatoirement identité entre les deux paramètres. Ces considérations s�appliquent en fait pour tout système 
de mesure de la glycémie dans lequel l�élément de mesure n�est pas directement en contact avec le sang. 

Linéarité de la réponse 

La réponse du capteur au glucose doit être linéaire in vivo jusqu�à environ 20 mmol/l, et l�exactitude de la mesure doit être 
acceptable. Il est clair que la précision exigée dépend de la zone de concentration considérée, et on l�évalue souvent comme on le fait 
pour les lecteurs de glycémie, en utilisant la grille d�erreur de Clarke [26]. Ici également, il faut envisager le cas d�un capteur mesurant 
le glucose non pas dans le sang mais dans le liquide interstitiel : si, lors d�une augmentation de la glycémie, la concentration en 
glucose dans le tissu interstitiel s�élève de manière moins importante, par exemple parce que l�insuline fait rentrer le glucose depuis le 
milieu interstitiel vers les cellules environnantes, la réponse du capteur pourrait sembler ne pas être linéaire lorsque le courant mesuré 
est corrélé, non pas à la concentration en glucose dans le tissu interstitiel (que par définition, on ne connaît pas puisque c�est ce qu�on 
essaie de mesurer), mais à la glycémie. 

Délai de réponse du capteur 

Le délai de réponse du système doit être suffisamment court : dans des conditions physiologiques, le pancréas répond à une 
variation de la glycémie en trois minutes pour pouvoir assurer l�homéostasie glycémique. Si le système doit être utilisé dans le cadre 
d�un système de régulation de la glycémie (pancréas artificiel), une modélisation a montré que le temps de réponse du capteur devait 
être in vivo inférieur à 10 minutes [27]. Si le système doit être utilisé comme alarme d�hypoglycémie, il doit donner l�information 
d�une manière suffisamment rapide pour que son utilisation par le patient puisse prévenir la survenue d�une hypoglycémie sévère. La 
rapidité de cette information dépend évidemment de la rapidité de la baisse glycémique. 

Spécificité de la réponse 

La réponse du système doit être spécifique pour le glucose. Ceci explique que ce sont les capteurs de glucose reposant sur une 
méthode enzymatique qui ont atteint le stade de développement le plus avancé. L�action spécifique de l�enzyme sur le glucose produit 
la formation d�électrons. Il s�agit donc d�une méthode de détection enzymatique et ampérométrique (puisque c�est un courant que l�on 



mesure) du glucose. Dans certains systèmes, l�oxydation du glucose produit de l�eau oxygénée qui est, à son tour, oxydée en présence 
d�un potentiel de 0,6 volt imposé entre les deux bornes de l�électrode sur laquelle est déposée l�enzyme. Cependant, toute molécule 
capable de s�oxyder en présence du potentiel imposé au niveau de l�anode serait source d�interférence. C�est le cas de substances endo-
gènes comme l�acide ascorbique, l�acide urique ou certains médicaments comme le paracétamol. Il est heureusement possible de 
freiner l�accès de ces substances à l�anode par des membranes appropriées : acétate de cellulose pour l�ascorbate et l�urate, membrane 
composite à base de Nafion pour le paracétamol [28]. Afin de réduire les interférences, une autre méthode consiste à utiliser un 
médiateur, transporteur d�électrons, entre l�enzyme et l�anode. Le système peut alors fonctionner à un très faible potentiel et il est 
moins sensible aux interférents [29, 30]. 

Miniaturisation 

Si on envisage une stratégie impliquant que le capteur ne soit pas implanté définitivement, mais changé régulièrement (tous les 5-
6 jours par exemple) par le patient lui-même, son diamètre doit être faible, par exemple de l�ordre de celui des aiguilles utilisées pour 
l�injection d�insuline. De même, le système électronique qui a pour fonctions de polariser le capteur, de recueillir le courant, de le 
traiter en temps réel (filtrage, calibration, affichage, déclenchement d�alarmes etc.), de stocker les données dans une mémoire interne, 
doit être d�une taille compatible avec son utilisation clinique sans entraver la qualité de vie du patient. Par exemple, nos laboratoires 
ont développé un capteur de glucose miniaturisé ayant la forme d�un filament souple de 0,35 mm de diamètre, qui fonctionne en étant 
implanté sur une distance d�un cm dans le tissu sous-cutané, et un système électronique pouvant être porté sans encombre pendant 
plusieurs jours [31]. Un système analogue est développé par la firme Minimed. 

Biocompatibilité du capteur 

Le capteur doit fonctionner avec une dérive acceptable pendant la période envisagée d�implantation : en d�autres termes, le rapport 
signal/bruit doit rester suffisamment élevé pour permettre une appréciation exacte de la glycémie, au besoin après une recalibration, 
éventuellement quotidienne. Par exemple le capteur que nous développons fonctionne pendant plus d�une semaine lorsqu�il est 
implanté dans le tissu sous-cutané de rats ce qui pourrait donc être compatible avec le concept de capteur jetable, remplacé par 
exemple tous les 4-5 jours. � l�évidence, il s�agit d�une question capitale, dont la réponse définit une stratégie : capteur transcutané, 
changé de manière régulière, ou système totalement implanté (comprenant le capteur et le système électronique qui le fait fonctionner), 
mais devant alors avoir une longévité très importante (plusieurs mois, ou années), rappelant l�alternative entre pompe portable et 
pompe implantable pour l�administration d�insuline. 

DEUX TYPES D�APPROCHE 
POUR MESURER EN CONTINU LA GLYCEMIE 

Les approches non invasives permettent d�obtenir l�information sans effraction du corps du patient et en utilisant les propriétés de la 
substance à doser (spectre, optique, thermique, électromagnétique). Les approches invasives sont caractérisées par un contact entre la 
partie sensible du capteur et le tissu ou le fluide dans lequel la concentration en glucose est mesurée. 

Mesure continue invasive de manière minimale 

IONTOPHORESE 

Le principe de ce procédé est d�extraire, par un champ électrique, le liquide extracellulaire à travers la peau dans une chambre 
d�iontophorèse dans laquelle se trouvent les deux bornes, positive (anode) et négative (cathode), d�une pile [32]. La peau, chargée 
négativement, est sélectivement perméable aux cations. Le courant imposé entre l�anode et la cathode permet de provoquer un flux net 
d�ions et donc de solvant vers la cathode, dans lequel des substances non chargées, comme le glucose, sont dissoutes en quantité 
micromolaire [33, 34, 35]. La concentration en glucose est mesurée par un capteur de glucose placé dans la chambre d�iontophorèse. 
Cependant, il existe un délai d�environ 20 minutes entre le début de l�extraction du fluide et la détermination de la concentration en 
glucose [36]. Un système de mesure miniaturisé intégrant la méthode d�extraction par iontophorèse (Glucowatch®) approche le stade 
de la commercialisation, et fait l�objet d�un chapitre de ce volume. 

EXTRACTION DU GLUCOSE PAR ASPIRATION 

Le glucose sous-cutané peut également être extrait à travers la peau sous l�effet du vide. Une unité collecte le fluide par une très 
légère aspiration à travers la peau dont la couche supérieure de l�épiderme a été préalablement retirée [37]. Un capteur de glucose est 
alors capable de déterminer la concentration en glucose dans une très petite quantité de fluide (1 ml) stockée dans une chambre située à 
l�extérieur de la peau. Ce système a été testé in vivo chez des lapins [38] ainsi que chez des patients diabétiques [39]. Le délai de 
réponse du capteur est de 10 minutes mais le système apparaît difficilement miniaturisable. 



Mesure complètement non invasive 

La quantification d�un soluté défini est possible en déterminant l�atténuation de la lumière causée par son absorption à une longueur 
d�onde donnée. La quantification d�un seul soluté parmi d�autres baignant dans le même milieu est possible en utilisant différentes 
longueurs d�ondes [40]. Les propriétés d�absorption de la lumière par le glucose peuvent être utilisées par spectroscopie dans la zone 
proche de l�infrarouge (NIR, near infrared), entre 700 et 1000 nm, pour déterminer la concentration en glucose [41, 42]. Il est 
possible, grâce à une série de diodes lasers, d�émettre des rayons lumineux de longueur d�onde définie et ainsi de choisir la région du 
spectre dans laquelle on désire mesurer la quantité de lumière absorbée. Cette source de lumière peut passer à travers ou être réfléchie 
par une partie du corps, le site de mesure est habituellement le doigt [43]. La spectroscopie permet de détecter la quantité de lumière 
absorbée en comparant un rayon de référence avec un rayon de détection. Simultanément un système d�analyse des données définit à 
partir de la quantité de lumière absorbée, à des longueurs d�ondes choisies, le niveau de la glycémie [36]. Mais cette méthode doit faire 
face à de nombreuses difficultés, comme par exemple une distribution hétérogène du glucose dans la peau (intracellulaire, interstitiel, 
sanguin), ou encore une dépendance importante de l�absorption de la lumière vis à vis de la température. En outre, le développement 
de cette méthode se heurte à la présence de molécules comme l�urée, l�hémoglobine et même tout simplement l�eau qui absorbent la 
lumière dans la même région du spectre que le glucose. Enfin, le système est difficilement miniaturisable et nécessite une calibration 
hautement complexe. On est donc loin de passer de ce concept séduisant à une application clinique. 

Une autre méthode consiste à mesurer les variations de la concentration en glucose en mesurant la dispersion de la lumière. Cette 
dispersion d�un rayon lumineux dépend de l�index de diffraction de la particule qui baigne dans ce milieu [44]. Dans un tissu 
biologique, les particules capables de disperser la lumière sont entourées de plasma sanguin, de fluide interstitiel ou de liquide 
intracellulaire. L�index de diffraction de la plupart des composants de la peau (membranes, collagène) est constant ce qui n�est pas le 
cas pour les fluides biologiques. Chaque variation de l�index de diffraction du liquide interstitiel, par augmentation de la concentration 
en glucose, provoque une diminution de la valeur de la différence entre l�index de diffraction du liquide et celui de la peau. Cette 
différence est proportionnelle à la concentration en glucose. Contrairement à la méthode de spectroscopie, il s�agit là d�une détermina-
tion indirecte de la concentration en glucose [40]. Le développement de ces méthodes non invasives est décrit en détail dans un autre 
chapitre de ce volume. 

Mesure continue invasive 

PRINCIPES D�ELECTROCHIMIE 

Le système est constitué de deux éléments : l�élément de reconnaissance de la molécule de glucose et l�élément de transduction qui 
produit en conséquence un signal électrique ou optique proportionnel à la quantité de glucose reconnue par le sélecteur. Le capteur est 
soit directement implanté dans le corps soit situé à l�extérieur mais toujours en contact avec un fluide physiologique (sang, serum, 
liquide interstitiel). � l�extérieur du corps, un instrument de mesure électronique relié au capteur permet d�analyser le signal détecté. 

Comme nous l�avons déjà vu, la technique la plus fréquemment utilisée est fondée sur l�utilisation de la glucose oxydase. La glucose 
oxydase est une enzyme qui catalyse l�oxydation du glucose par une molécule d�oxygène, produisant ainsi de l�acide gluconique et de 
l�eau oxygénée. Trois types de capteurs électrochimiques ont été développés. Ils se distinguent par le mécanisme de transfert de la 
particule chargée entre l�enzyme et l�électrode [43]. 

Mesure directe de la quantité d’oxygène ou d’eau oxygénée 
Le fonctionnement du premier type repose sur la mesure soit de la quantité d�oxygène consommée lors de l�oxydation du glucose 

soit de la quantité d�eau oxygénée produite. 
� Détection de l�oxygène consommée 
Le signal ampérométrique est le résultat de la réduction électrochimique de l�oxygène. La glucose oxydase est couplée à un capteur 

électrochimique d�oxygène, c�est le cas pour l�électrode de Clark utilisée dans les analyseurs de glucose Beckman [45, 46]. Le signal 
produit correspond à la différence entre le niveau d�oxygène de base et le niveau atteint, c�est en fait l�épuisement de l�oxygène par la 
réaction enzymatique qui est mesuré. L�avantage de cette méthode est que ce type de système requiert un potentiel pour lequel seules 
quelques molécules endogènes peuvent interférer. Cependant, il est très dépendant de la pression en oxygène au niveau du site 
d�implantation. Nécessitant deux électrodes, sa miniaturisation apparaît difficile. 

� Détection de la quantité d�eau oxygénée produite 
Le signal est le résultat de l�oxydation de l�eau oxygénée [47]. 
H2O2 1/2 O2 + H2O + 2e� 

La glucose oxydase est entourée d�une membrane à travers laquelle diffusent le glucose et l�oxygène. L�eau oxygénée produite lors 
de l�oxydation du glucose diffuse vers l�électrode, où elle est oxydée ce qui produit un courant électrique proportionnel à la 
concentration en glucose au niveau du site d�implantation [48]. Le principal avantage de ce type de capteur est sa facilité de fabrication 
et sa possibilité de miniaturisation. Cependant cette technique souffre de la faible sélectivité due à l�électro-oxydation de molécules 
autres que le glucose présentes dans les liquides physiologiques. 

Utilisation d’un médiateur 
L�oxygène comme accepteur final d�électrons est remplacé par un médiateur artificiel. Le ferrocène et ses dérivés sont les plus 

 



communément utilisés. L�oxydation de ces derniers peut se produire à un potentiel plus bas que pour l�eau oxygénée, diminuant ainsi 
l�interférence électrochimique [29,30]. L�oxygène n�étant plus l�accepteur final, la réponse du capteur devient indépendante de la 
pression en oxygène. L�électrode à glucose de certains lecteurs de glycémie (par exemple Medisense®) repose sur ce principe. 

Transfert direct des électrons entre l’enzyme et l’électrode 
Le troisième type de capteur ampérometrique est fondé sur le principe du transfert direct d�électrons entre l�enzyme et l�électrode. 

Des sels organiques conducteurs ou des polymères sont utilisés. Dans ce dernier cas, aucun cosubstrat, comme l�oxygène ou médiateur 
n�est requis [49]. 

MISE EN FORME DU CAPTEUR 

Shichiri a été le premier à mettre au point un capteur de glucose sous forme d�aiguille miniaturisée (diamètre inférieur à 1 mm) 
reposant sur un tel principe [16]. Il s�agit d�une anode de platine dont l�extrémité sphérique est recouverte d�une couche de glucose 
oxydase immobilisée dans de l�acétate de cellulose, puis d�une couche de polyuréthane. La partie tubulaire de l�anode est isolée 
électriquement et insérée dans une cathode d�argent/argent chloruré. La couche de polyuréthane limite l�accès du glucose à l�enzyme et 
évite ainsi sa saturation trop rapide. 

Plusieurs équipes ont développé des capteurs reposant sur cette géométrie [50-54]. Le capteur peut également se présenter sous 
forme de canule [55-59]. Dans la majorité des cas, les capteurs sont constitués de deux éléctrodes, l�électrode de travail étant en platine 
et celle de référence en argent/argent chloruré [48, 52, 53, 60-63]. D�autres équipes travaillent sur un capteur constitué de deux 
éléctrodes de travail et d�une électrode de référence en platine [46, 56, 59, 64, 65]. Le groupe de Fischer a développé un capteur de 
glucose dont la surface active est la section distale. La glucose oxydase est immobilisée dans du sépharose, puis recouverte d�une 
couche de polyéthylène perforée et d�une membrane externe de cellulose [66]. Koudelka et al. ont développé un capteur dont la 
glucose oxydase est immobilisée dans du glutaraldéhyde, le capteur est recouvert d�une membrane de polyuréthane ce qui le rend 
moins dépendant de la pression en oxygène [67]. En outre, cette même équipe a optimisé le processus de fabrication des capteurs en 
mettant au point une méthode permettant d�assurer une production de masse des électrodes par microtechnologie. La partie 
électronique (système de trois électrodes) est produite par séries de 1000 puis sectionnée, la fabrication de chaque capteur est assurée 
par un circuit de montage [65]. L�équipe de Mastrototaro produit également ses capteurs en masse par cette technique, dans le cadre 
d�un programme développé par la firme Minimed [56]. 

L�ensemble de ces capteurs ont été testés in vivo chez le rat, le chien, le chat, le porc, le mouton et l�homme. Leur durée de vie peut 
être de quelques heures à plusieurs mois [46] et leur sensibilité in vivo peut aller de 0,2 à 100 p. 100 de la valeur de la sensibilité 
déterminée in vitro. En général, la sensibilité in vivo est inférieure à la sensibilité in vitro [68]. 

SITE D�IMPLANTATION D�UN CAPTEUR DE GLUCOSE 

Implantation directe du capteur 
De telles électrodes à glucose ont été à la base du développement au milieu des années 70, de pancréas artificiel, le glucose étant 

mesuré de manière continue dans le sang apporté à l�appareil par un cathéter. Actuellement, plusieurs équipes travaillent sur le 
développement de capteurs implantables directement dans le lit vasculaire [69-72]. Cependant, le développement de ce type de 
système se heurte à nécessité d�un abord permanent à un vaisseau sanguin. Son implantation nécessite donc une intervention 
chirurgicale et sa durée de vie doit être suffisamment longue pour éviter d�avoir à le changer trop souvent. Aux risques de thrombose 
et d�infection s�ajoute le problème du dépôt de protéines et de plaquettes aux abords de la sonde intravasculaire [53]. 

C�est pourquoi s�est développée une autre approche, visant à mesurer le glucose dans le tissu sous-cutané [61]. Le capteur est alors 
directement implanté soit au niveau de l�avant-bras soit dans l�abdomen. Cette méthode d�implantation, moins invasive et 
pratiquement indolore, permet d�envisager de changer plus souvent de capteurs (tous les 5 jours). L�équipe de Fischer a montré chez le 
chien, par une méthode de prélèvement d�échantillons de fluide interstitiel avec des mèches de coton, que le taux de glucose sous-
cutané reflétait la glycémie à l�état stable [73]. Le site intrapéritonéal a également été envisagé. Cependant, les variations du glucose 
intrapéritonéal présentent une cinétique hétérogène et suivent la glycémie avec un délai trop long pour pouvoir envisager de calibrer le 
capteur in vivo [74,75]. 

Capteur de glucose implanté dans un système de microdialyse 
Un des problèmes majeurs rencontré lors de l�utilisation de capteur ampérométrique implanté dans le corps est la diminution 

progressive de sa sensibilité. Ce phénomène, réversible, serait dû à une modification transitoire des propriétés intrinsèques du capteur 
[76]. Une des solutions envisagées par plusieurs équipes est donc de placer le capteur à l�extérieur du corps, l�isolant ainsi de tout 
matériel biologique [77,78]. Le système de microdialyse est fondée sur le transfert passif d�une substance à travers une membrane de 
dialyse semi-perméable. Le système, implanté dans le tissu sous-cutané, se compose d�une membrane de dialyse et d�un cathéter à 
double lumière. Un tampon circule en continu à l�aide d�une pompe péristaltique fonctionnant sur batterie, entre dans la fibre creuse 
par le tube interne et sort du système, enrichi en glucose, par le tube externe. Au niveau de la membrane de dialyse, le glucose diffuse 
du liquide interstitiel vers la fibre jusqu�à obtenir un équilibre entre la concentration en glucose dans le tissu sous-cutané et la 
concentration en glucose dans le liquide de perfusion [77-83]. Faisant également appel à la perfusion d�un liquide, les méthodes de 
microperfusion utilisent soit une membrane microporeuse [84] soit une canule perfusée avec du liquide, au bout de laquelle se trouve 
l�extrémité du capteur de glucose [85]. 



PROBLEMES A RESOUDRE 

On a vu dans l�introduction de ce texte que le désir de mesurer en continu la glycémie est ancien, et il convient d�analyser les 
difficultés qui font qu�un système imaginé il y a près de 20 ans ne soit pas encore arrivé au stade de l�utilisation clinique, même si le 
système utilisant l�iontophorèse et celui développé par Minimed approchent de l�étape de commercialisation. Concernant ce dernier 
produit, il faut souligner qu�il ne s�agit pas pour le moment d�une mesure en temps réel de la glycémie, mais d�un enregistrement du 
courant produit par le capteur, qui est traité a posteriori (comme une mesure ambulatoire de la tension artérielle). 

On a vu les difficultés concernant la mesure non invasive de la glycémie par spectroscopie. Concernant la mesure invasive de la 
glycémie utilisant un capteur de glucose implanté dans le tissu sous-cutané, avant qu�un tel système soit réellement disponible, il 
faudra avoir montré les points suivants. 

1) Que le système fonctionne, c�est-à-dire est réellement capable de donner de manière fiable une estimation continue de la 
glycémie, et pendant combien de temps, en déterminant la fréquence nécessaire des recalibrations. 

2) Que l�implantation du capteur est sans danger. Ceci impose d�évaluer soigneusement le procédé de stérilisation utilisé, la fuite 
éventuelle de composants du capteur tels que la glucose-oxydase par exemple. Il est clair que les aspects réglementaires de l�utilisation 
des capteurs en tant qu�implant médical actif, implanté sur une courte durée, mais de manière itérative, conduisant au concept 
d�implant jetable, devront être considérés. En fait, il faut surtout ici envisager les risques liés à une erreur de mesure par le système, 
entraînant une action inappropriée de la part du patient. 

3) Que le système est acceptable par le patient : ceci sous-entend que l�implantation du capteur et l�utilisation de l�unité électronique 
de contrôle soit rendue aussi simple que possible, en particulier l�étape de calibration. 

4) Enfin, il faudra avoir évalué l�intérêt du système, non seulement du point de vue du diabétologue (par exemple, des essais de 
quelques mois conçus pour déterminer si l�utilisation du système s�accompagne d�une amélioration du taux d�hémoglobine glyquée ou 
d�une diminution du nombre d�hypoglycémies), mais aussi du point de vue du patient, en terme d�amélioration de sa qualité de vie. 
Une analyse des rapports coût/bénéfice et bénéfice/risque est donc indispensable. 
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