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INTRODUCTION GENERALE

Cette introduction présente le contexte dans lequel cette these s’inscrit, le domaine
d’application, les problématiques et les axes de recherche que ces travaux adressent ainsi que le

plan du manuscrit.

CONTEXTE

Le contexte de cette these est celui de I'ingénierie biomédicale visant le développement de
stimulateurs électriques pour la réhabilitation fonctionnelle. Les objectifs des travaux présentés
dans ce mémoire sont la recherche d’'une nouvelle stratégie de stimulation électrique et, le
développement corollaire d’'une architecture innovante pour les dispositifs électroniques actifs,
implantables et autonomes. A long terme, ces travaux doivent déboucher sur un équipement de
stimulation implantable, versatile et multi-application, pour des activités de recherche

expérimentale.

L’ingénierie biomédicale pour la réhabilitation fonctionnelle met en application les sciences de
I'ingénieur pour développer, adapter, tester, et distribuer des solutions techniques aux
probléemes rencontrés par des personnes souffrant d’handicaps fonctionnels. Les
dysfonctionnements adressés par ces solutions peuvent concerner des centres moteurs (muscles
striés, non striés et le coeur), sensoriels (rétine, cochlée) ou cognitifs (cortex, cerveau profond)

du corps humain, endommagés a la suite d’'une blessure ou d’'une maladie.

La méthode sur laquelle se concentre cette étude est la stimulation électrique et plus
précisément, la stimulation électrique implantée. Cette technique est basée sur 'application
intracorporelle de courants électriques dans le but de suppléer une fonction biologique déréglée.
La mise en ceuvre de la stimulation électrique fonctionnelle est basée sur I'implantation d'un
circuit électronique actif, alimenté par une batterie, et son interfagage avec les tissus vivants au
moyen d’une électrode conductrice. Les électrodes permettent de délivrer les signaux
électriques mis en forme dans le circuit et dimensionnés pour avoir une action spécifique sur les
cibles de la stimulation. Etant donné la grande variété d’applications, des électrodes spécifiques
(géométrie, matériau, nombre de points de stimulation) et des signaux électriques spécifiques

(nature, amplitude, durée, forme) sont nécessaires pour chaque type de dysfonctionnement.



APPLICATIONS

Les cinq applications principales de la stimulation électrique implantée sont la stimulation
cardiaque, la stimulation cochléaire, la neurostimulation fonctionnelle, la stimulation cérébrale

et la stimulation rétinienne.

L’'implantation d'un stimulateur cardiaque permet contréler un rythme cardiaque trop rapide
(tachycardie), d’accélérer un rythme cardiaque trop faible (arythmie) ou de contréler la qualité
de la contraction et de la synchronisation de différentes zones du cceur (fibrillation et thérapie
de resynchronisation) [1]. Les derniers modeéles de ces dispositifs électroniques permettent
également de surveiller et d’enregistrer I'activité électrique du cceur, le rythme cardiaque ainsi
que la température ou la pression du sang [2]. Un pacemaker est composé du stimulateur lui-
méme couplé a une ou plusieurs sondes. Ces sondes sont de longues tiges flexibles isolées
électriquement. Le long du céble, des contacts métalliques cylindriques sont utilisés pour la

défibrillation. Au bout du cable se trouve I'électrode qui sert a la mesure et a la stimulation

électrique. La surface des électrodes pour la stimulation cardiaque est de plusieurs mm? [3], [4].

La cochlée est une partie de l'oreille interne qui permet la transduction des ondes sonores en
ondes électriques interprétables par le cerveau. Pour les patients atteint de surdité partielle ou
totale, une stimulation électrique de la cochlée permet en général d'adresser le probleme. Le son
est traité numériquement et transmis par 'implant a la cochlée au moyen d’une électrode de
type pointe ou d’'une matrice de microélectrodes qui stimulent directement le nerf auditif et ses

ramifications. La surface des contacts peut varier entre une centaine de um? et quelques mm?.

La neurostimulation, aussi connue sous le nom de stimulation électrique fonctionnelle (SEF),
vise a stimuler les nerfs contrélant des fonctions motrices (muscles striés), des fonctions
internes (vessie, pancréas) ou des fonctions sensorielles (rétine, cochlée). Un nerf est une gaine
contenant notamment des centaines d’axones qui sont le prolongement de neurones. Ainsi, le
controle d’'un muscle peut s’effectuer en stimulant un des motoneurones (ou des axones)
associés. Les applications rétiniennes ou cochléaires sont adressées respectivement par
I'intermédiaire du nerf optique [5] et du nerf auditif [6]. Les électrodes dédiées a la SEF ont des
géométries tres différentes et des surfaces de contact avec le tissu allant de plusieurs centaines

de um? a quelques mm? [7], [8], [9].

La stimulation cérébrale est subdivisée en deux catégories : la stimulation en surface du cerveau
dite stimulation corticale directe et la stimulation des noyaux internes du cerveau dite
stimulation cérébrale profonde. La stimulation corticale directe est relativement peu invasive.
En effet, les matrices d’électrodes insérées en dessous de la dure-meére sont soit déposées contre
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la surface (électrodes de type bosse [10], [11]) soit enfoncées sur quelques millimétres
(électrodes de type pointe [12]). La surface métallique en contact avec le milieu in vivo est
comprise environ entre 100 um? et 10 mm? [10], [11], [12]. Cette technique est principalement
utilisée pour la stimulation de noyaux externes du cerveau (moteur, visuel, ...). La stimulation
cérébrale profonde (notée DBS pour Deep Brain Stimulation) est utilisée pour traiter
cliniquement des maladies neurologiques (la maladie de Parkinson, I'épilepsie, le syndrome de
Tourette,...) [13]. Elle a pour but principal d’inhiber par une décharge électrique le
fonctionnement des noyaux cérébraux affectés. Un cable avec plusieurs contacts en platine a son
extrémité est introduit dans le cerveau pour délivrer lesdites décharges. Cette technique a été
réintroduite par Benabid en 1987 [14] en utilisant des stimuli a haute fréquence de répétition

»>100Hz). Les surfaces des contacts métalliques des électrodes sont de quelques mm? [15].
q quelq

La rétine est un tissu nerveux tres complexe composé de plusieurs couches de cellules qui
réalisent la transduction de la lumiére en signaux électriques interprétables par le cerveau. Les
photorécepteurs sont les cellules les plus éloignées (au fond de I'eeil) du point d’entrée de la
lumiere et les cellules ganglionnaires rétiniennes (RGC) sont les plus proches. Les axones des
RGCs de la rétine se rejoignent au centre de la rétine (tache aveugle) pour former une gaine
d’axones (le nerf optique) qui achemine les signaux électriques jusqu’au cortex visuel. La cause
la plus courante de la cécité acquise est la dégénérescence des photorécepteurs. Les
photorécepteurs étant détruits, il n'y a plus de transduction lumiére-signaux électriques.
Cependant, certaines populations de neurones restent fonctionnelles, notamment les RGC, ce qui
permet de contourner les cellules défectueuses et ainsi de restaurer partiellement la vision en
reproduisant I'activité électrique au moyen d’une matrice d’électrodes [16]. D’apres Dagnélie et
al. [17], 600 points de stimulation permettraient de restaurer une vision viable au quotidien
pour le patient. Les surfaces caractéristiques des contacts métalliques des matrices sont

comprises entre 100 um? et 0.2 mm?.

LES PROBLEMATIQUES ET AXES DE RECHERCHE

Les problématiques de cette thématique sont principalement liées au caractére « implanté » du
dispositif dans le corps du patient. Tout d’abord, ce dernier ne doit présenter aucun risque pour
la sécurité du patient. Ceci implique l'utilisation de matériaux biocompatibles, c’est-a-dire
induisant de faibles réactions immunitaires post-implantation et une fiabilité électrique du
systeme selon les normes fixées par des organismes tels que la FDA! ou la HAS2 Il faut

également assurer un confort minimum au patient en limitant 'encombrement de I'implant. Le

! Food and Drug Administration
2 Haute Autorité de Santé



systeme étant implanté jusqu’a plusieurs centimeétres sous I'épiderme, il doit a priori fonctionner
de maniére autonome, généralement a partir d’'une source d’énergie (batterie, accumulateur)
également implantée. Il reste que, rechargeable a distance ou non, cette source d’énergie finit
par s’épuiser impliquant pour son remplacement, une nouvelle opération du patient. Afin
d’éviter de trop nombreuses opérations, la taille de la batterie et 'efficacité de son utilisation
doivent étre optimisées, tout en respectant la contrainte d’encombrement. Le systéme de
stimulation doit donc consommer le minimum d’énergie et en particulier, les stimuli électriques
doivent étre optimisés pour étre a la fois peu cofliteux lors de la génération mais également
efficaces pour la stimulation. Enfin, la derniere contrainte identifiée vient de l'interfacage entre
I’électrode et le milieu d’implantation. En effet, le contact de I'électrode avec le milieu in vivo et le
milieu lui-méme présentent des impédances électriques qui vont déformer les signaux
électriques délivrés. Le signal qui est délivré n’est alors plus celui que I'expérimentateur a défini
et linterprétation des résultats fonctionnels est en général faussée. Ce phénomeéne aura
également une influence sur l'efficacité énergétique du systéme, des formes d’onde pouvant
avoir un faible rendement de stimulation. Cet impact peut étre évalué en connaissant

I'impédance du systeme électrode-milieu environnant.

Les travaux de cette thése sont orientés vers le développement d'une méthode de stimulation
adressant cette problématique de linterfacage dans le cadre de l'utilisation d’électrodes
métalliques. Leur objectif est d’assurer un controle maximal sur les formes d’onde transmises au
milieu et par conséquent aux cibles de la stimulation. Pour cela, le signal généré en sortie du
stimulateur est adapté en fonction de I'impédance du systeme électrode-milieu environnant.
Comme le systeme de stimulation doit étre générique pour adresser un maximum d’applications,
et comme cette impédance peut varier dans le temps, un systeme de mesure d’'impédance doit
étre intégré dans 'implant. En effet, une différence entre les différentes applications présentées
précédemment est I'électrode employée, et plus les surfaces métalliques des électrodes sont
petites plus I'impédance vue entre celles-ci est grande. Or, cette impédance n’est pas calculable
facilement. Elle varie en fonction de la géométrie, de la disposition et du matériau des électrodes
employées. Elle dépend également de la composition du milieu environnant (conductivité et
composition du liquide extracellulaire, présence de tissus) dans lequel les électrodes baignent
ainsi que des niveaux de tension et de courant des stimuli. Enfin, 'impédance varie dans le
temps apres I'implantation. En effet, lors de l'introduction de I'implant dans les tissus, le corps
humain peut se défendre contre I'introduction d’un corps étranger par une réponse immunitaire
et provoquer des inflammations voire des infections. Lors d'une implantation longue,

I'environnement biologique proche de l'implant a systématiquement tendance a isoler les



contacts électriques de I'électrode par la croissance de gliose et de tissu fibreux. Cette

modification du milieu in vivo a une incidence directe sur I'impédance vue entre les électrodes.

Ainsi, pour étre utilisable, la mesure d'impédance doit étre réalisée dans les conditions ou la
stimulation électrique s’effectue et de maniere répétée dans le temps, afin de connaitre

I'impédance a un instant donné et pour une configuration donnée.

PLAN DU MANUSCRIT
Le manuscrit est organisé en trois parties :

La premiere partie présente en détail le contexte de la stimulation électrique a I'aide des notions
de bioélectricité et de bioimpédance. Au travers d'un bref historique, nous présentons
I'évolution de la technique, partant de I'empirisme pour aller vers une théorie globale de
fonctionnement. Cette partie donne les éléments permettant la modélisation et la
compréhension des effets des phénomenes sous-jacents a la stimulation électrique. Ces modeles
électriques, bien qu’approximatifs, nous permettent cependant de formaliser les problématiques

et les axes de recherche pour la suite des travaux.

La deuxiéme partie nous permet de justifier expérimentalement les axes de recherche identifiés
précédemment. A partir de matrices de microélectrodes destinées a I'implantation dans la rétine
du rat, nous démontrons en milieu in vivo la réalité des problématiques pressenties dans la
partie 1. Pour garantir la pertinence de notre analyse, nous caractérisons au préalable la matrice
dans un milieu salin et comparons ces résultats a un modele numérique dédié. Ces résultats nous
permettent de conclure sur l'utilité d’intégrer une mesure d'impédance dans l'implant pour

aboutir a une stimulation efficace.

La troisieme partie regroupe les principales contributions de cette thése. Une nouvelle stratégie
de stimulation pour les applications implantées, basée sur le traitement des données
d’'impédance recueillies au préalable, est présentée. La preuve de concept de cette méthode est
réalisée en trois étapes successives : sur des maquettes électroniques, dans un milieu salin et
finalement dans le milieu in vivo. Enfin, quelques tests fonctionnels intégrant cette méthode sont
présentés dans un cas d'implantation sous-rétinienne chez le rat. Cette partie se termine par une

ouverture sur une future intégration dans un circuit intégré.
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PARTIE 1 : CONTEXTE

La stimulation électrique vise par son action a stimuler, moduler ou inhiber I'activité des cellules
ou de groupes de cellules excitables du corps humain [18]. Cette action a pour but de suppléer

artificiellement une fonction électrophysiologique défaillante ; on parle alors d’électrothérapie.

La stimulation électrique est une technique utilisée par les médecins depuis deux siecles et
demie. Elle a longtemps été pratiquée sans réelle connaissance des dégats potentiels sur les
tissus du patient. Ainsi, elle fut exclue des pratiques cliniques en 1910 puis réintroduite en 1958
avec la sécurité du patient comme considération principale [19]-[20]. Cette année-la est
également marquée par la premiére implantation d’'un systeme de stimulation chez 'homme
[21] (pacemaker Siemens-Elema). Depuis la technique a été améliorée, diffusée et valorisée dans

les milieux cliniques et hospitaliers pour de nombreuses applications. Cependant certains
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aspects techniques restent incompris a ce jour et de nombreuses améliorations sont ainsi

envisageables.

Les bases de la stimulation électrique peuvent étre facilement appréhendées au travers de deux
notions principales que sont la bioimpédance et la bioélectricité [22]. La bioimpédance traite des
propriétés passives résistives et réactives du milieu in vivo qui vont contraindre le passage du
courant électrique au sein des tissus apres sa génération dans un stimulateur. Grimnes et
Martinsen [22] définissent la bioélectricité comme renvoyant, d’'une part a I'électricité endogéne
produite par certains tissus (par exemple les tissus nerveux et musculaires) et d’autre part a
I'électricité exogene qui est introduite artificiellement dans les tissus afin de mesurer un
parameétre donné ou d’induire un comportement déterminé. L’'introduction des courants
électriques exogénes dans le corps humain est réalisée au moyen d’électrodes conductrices
implantées a proximité des cibles de la stimulation. Une chaine d’acheminement des stimuli

ressort de cette analyse. Elle est formée du stimulateur, des électrodes, du milieu d'implantation

et des cibles de la stimulation (Fig. 0-1).

Bioélectricité
endogéne

Bioélectricité
exogene

Bioimpédance

Générateur de Milieu Cibles de la

sl Electrode (s)

d’implantation stimulation

Fig. 0-1 : Chaine d’acheminement des stimuli électriques.

En fonction de la nature et de la valeur de la bioimpédance, I'impact des stimuli générés, sur les
cibles de la stimulation peut étre variable. Le résultat sur la pathologie concernée sera alors
bénéfique ou nocif puisque le contrdle n’est pas assuré. Ainsi, et a titre d’exemple, une
électrisation accidentelle, met en danger la vie du sujet (arythmie cardiaque), alors que
I'application d’'un méme choc électrique de maniere controlée sur le cceur peut permettre de
relancer ce dernier sur un sujet en détresse cardiaque. Il est donc primordial d’assurer le
controle des signaux vus par les cibles de la stimulation et d’anticiper les effets néfastes

éventuels induits par le stimulateur.

Pour éviter de tels inconvénients et fournir le service médical le plus adéquat, il faut comprendre
en profondeur le fonctionnement des cibles de la stimulation (science de I'électrophysiologie) et
le comportement de la bioimpédance qui joue le réle d’interface entre le stimulateur et les cibles.

A partir de ces connaissances, I'impact de la bioimpédance sur les contraintes principales des
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systéemes autonomes implantés, a savoir la sécurité du patient et la gestion de I'énergie, peut-

étre anticipé et guider des axes de recherche adressant une partie du probléeme.

Le premier chapitre présente les bases de I'électrophysiologie permettant de comprendre le
fonctionnement des cibles de la stimulation, soit dans notre cas les neurones. La variation de
I'impact du signal électrique sur les cibles en fonction de sa durée, de son amplitude et de sa
répétition montre les possibilités mais également les limites du contréle des fonctions

électrophysiologiques a partir d’un dispositif implanté.

Le deuxiéme chapitre détaille les composantes de la bioimpédance (nommée impédance dans la
suite du document), leur modélisation et leur représentation simple. Cette étape de modélisation
de I'impédance permet de comprendre et de prédire comment celle-ci impacte les signaux

délivrés par le stimulateur.

Le troisieme chapitre aborde les déformations dues a I'impédance des signaux délivrés par le
générateur et leurs conséquences sur la sécurité du patient et l'efficacité de la gestion
énergétique dans le systeme implanté. Nous discutons la difficulté de connaitre I'impédance sans

effectuer de mesure in situ, et par conséquent de connaitre la déformation des signaux.

Cette partie se termine par une synthese qui présente les points a retenir et les axes de

recherche dans lesquels s’inscrivent les travaux présentés dans la suite du manuscrit.
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Chapitre 1: INTRODUCTION A LA
STIMULATION ELECTRIQUE

Nous présentons I'évolution de la technique de stimulation électrique et de la compréhension de son
fonctionnement. Des bases de Iélectrophysiologie sont données afin de comprendre le

fonctionnement basique d’'une membrane neuronale ainsi que les limites du contréle artificiel

réalisable grdce a la stimulation électrique.
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1.1 HISTORIQUE

La stimulation électrique est possible grace aux propriétés électriques des membranes
cellulaires. Ces propriétés ont été pressenties a partir du 18e siecle quand, en 1756, Leopoldo
Caldani étudia les effets de la décharge électrique sur les muscles d’animaux [23]. A la méme
époque, Luigi Galvani (1737-1798), professeur d’anatomie a Bologne, s’intéressa a l'influence de

I’électricité sur les nerfs en y apposant deux baguettes constituées de métaux différents [24].

Les recherches de Carlo Matteucci (1811-1868) ont montré I'existence de courants électriques
dans les tissus musculaires, introduisant ainsi la notion de potentiel de repos dans les cellules.
Cette propriété fut par la suite étendue pour d’autres catégories de cellules et notamment les

cellules neuronales.

Les travaux de Matteucci en bioélectricité ont directement influencé les recherches d'Emil du
Bois-Reymond (1818-1896), qui par l'invention et I'amélioration d’instruments de mesure
développa la science de 1'électrophysiologie. 11 décrivit notamment les déplacements du

Potentiel d'Action dans les nerfs grace a la sensibilité de son galvanomeétre.

Puis, en 1907, Louis Lapicque émit I’hypothése que les Potentiels d’Action sont déclenchés
lorsque le potentiel transmembranaire dépasse un seuil donné. Son hypothése sera finalement
validée par les expériences d’A. F. Huxley et A. L. Hodgkin en 1952 sur des axones de calamar
géant. La publication d’'une théorie compléte sur la génération et le déplacement des Potentiels
d’Action, dit modele de Hodgkin-Huxley, fut récompensée par le prix Nobel de Physiologie et
Médecine en 1963. Ce modéle suppose 'existence de pompes et de canaux ioniques a la surface
de la membrane cellulaire. Leur existence fut confirmée grace a I'invention du patch-clamp. Cette
technique de mesure permet de mesurer l'activité d’'un seul canal ionique de la membrane. Les
mesures furent effectuées avec cette technique en 1976 par Erwin Neher et Bert Sakmann qui

obtinrent le prix Nobel en 1991.

Depuis de nombreux chercheurs utilisent ce modele ou des modeéles dérivés (modele de
Frankenhaeuser-Huxley ou modele de McNeal [25]) pour étudier, par exemple, I'efficacité de
telle ou telle forme d’onde de stimulation visant a augmenter ou a controler le volume de tissu
activé [26], [27]-[30], [31], ou pour optimiser la consommation énergétique dans les

stimulateurs implantés [32].
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1.2 BASES DE L’ELECTROPHYSIOLOGIE

Cette section a pour but de détailler la compréhension actuelle du fonctionnement des cibles de

la stimulation (cellules ou groupes de cellules).

Les cellules sont des structures électrochimiques. La mise en mouvement d’ions dans leur
environnement proche peut déclencher une activité spontanée. C’est le cas notamment pour les
tissus excitables comme les cellules musculaires ou les neurones. Le fonctionnement du neurone
nous intéresse ici particulierement puisqu’il est le dénominateur commun de toutes les

applications présentées précédemment.

1.2.1 EXCITABILITE DES TISSUS VIVANTS

Les tissus dits excitables vont répondre a la stimulation électrique. Cette activité est liée aux
propriétés électriques des membranes cellulaires, et est caractérisée par I’évolution du potentiel
transmembranaire. Ce potentiel est par convention défini comme étant la différence entre le

potentiel intracellulaire et le potentiel extracellulaire.

La plupart des cellules possedent un potentiel transmembranaire de repos, ce qui ne les classe
pas obligatoirement dans la catégorie des tissus excitables. C’est le cas par exemple des cellules
osseuses qui grace a leur propriétés piézoélectriques, déclenchent la croissance de 'os dans la
zone électriquement active, lorsque I'os est soumis a des tensions mécaniques [33]. C'est
également le cas pour les tissus blessés qui génerent une différence de potentiel sur leur
membrane au cours du processus de guérison [34]. Des applications utilisant la stimulation
électrique visent de telles cellules afin de controler voire d’accélérer les processus biologiques

naturels.

Dans le groupe des cellules excitables, on retient principalement les cellules musculaires ou
myocytes et les cellules neuronales. Sous l'influence d'un champ électrique une cellule
musculaire se contractera et transmettra l'information de contraction aux cellules proches,
lorsque le potentiel transmembranaire atteint un seuil dit d’excitabilité [35]. De maniere
analogue, un neurone émettra un Potentiel d’Action qui se propagera vers d’autres neurones
permettant alors la communication d’information. Ces tissus sont a la base du controle des
fonctions motrices et sensorielles du corps humain, et sont donc les cibles privilégiées de la

stimulation électrique.
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1.2.2 LE CAS DU NEURONE

Il existe de nombreux types de neurones dont les caractéristiques sont variables et par
conséquent l'action des stimuli sur ces cibles également [22], [35]. D’'une maniére générale, la

cellule neuronale ou neurone est composée de quatre parties principales (Fig. 1-1) :

» les dendrites qui regoivent les signaux électriques de I'extérieur ou d’autres neurones,

» le corps cellulaire contenant le noyau,

» l'axone qui propage les Potentiels d’Action,

» etles synapses qui permettent la communication avec d’autres neurones.

Le Potentiel d’Action est un phénomeéne transitoire auto-entretenu déclenché par une
dépolarisation locale de la membrane d’'un neurone (Fig. 1-1). Il obéit a une loi « tout ou rien »
liée a un seuil de déclenchement. Des pompes et canaux membranaires permettent de réguler
localement les concentrations ioniques (calcium, potassium ou chlore) intra et extracellulaires.
C'est leurs actions combinées qui permettent la génération d'un Potentiel d’Action.
L’enchalnement détaillé des phases d’ouverture et de fermeture de ces canaux permettant de

générer un Potentiel d’Action est décrit dans [35].

On note d’apres la Fig. 1-1 que pour créer une dépolarisation, il faut soit augmenter le potentiel
intérieur de la cellule, soit diminuer le potentiel extérieur. Il est évidemment moins invasif d’agir
sur le liquide extérieur que directement dans la cellule. Ainsi les stimuli électriques sont
généralement constitués d’'une premiére phase négative dite cathodique destinée a dépolariser
la membrane puis d’une seconde partie positive dite phase anodique destinée a ramener le
potentiel du tissu environnant et la distribution des charges électriques a leurs états de repos

[36].

dendrites

35 mv \) P

Dépolarisation Repolarisation \ noyau
omv 1

Passage du

-55 mv T
Seuil r \ Hyperpolarisation
-0 mV

.~ arborisation
< —terminale
r,\;

Potentiel de repos A

Potentiel transmembranaire

0 1 2 3 4

Temps (ms)

Fig. 1-1 : A gauche, un graphique décrivant les différentes phases de la génération d’un Potentiel
d’Action et a droite, le schéma de I'organisation anatomique d’un neurone [37].
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Le seuil d’excitabilité varie selon le type de neurone considéré [35]. Lors des phases de
dépolarisation et de repolarisation, le neurone est dans lincapacité de réémettre
immédiatement un Potentiel d’Action. C’est la période réfractaire absolue (environ 1 ms). Il est
possible de restimuler la membrane pendant la phase d’hyperpolarisation mais avec des niveaux
de courant/tension plus importants. C’est la période réfractaire relative (minimum 0.5 ms) [35].
Ces limites impliquent que le neurone possede une fréquence maximale d’émission de Potentiel

d’Action d’environ fpa=1/1.5 ms=666 Hz.

1.2.3 LA COURBE AMPLITUDE-DUREE

Pour la plupart des applications de stimulation électrique, les chercheurs ont relevé, pour une
configuration stimulateur-électrode-tissu donnée, les valeurs minimales des couples amplitude-
durée nécessaires au déclenchement de Potentiels d’Action chez les cibles. Les courbes tracées
grace a ces valeurs sont appelées « courbes amplitude-durée » [35]. Un exemple fictif de ce type

de courbe est présenté sur la Fig. 1-2.

T N aeit RECEEENEERPRET SRR
2xRhéobase | | | |

] ——

15F----- 1
Rhéobase

1

05 777777 I\ | |
j. Chronaxie | ! !
0 t b t b
0 1 2 3 4 5

Amplitude du courant (unités de Rhéobase)

Durée (unités de constante de temps)

Fig. 1-2 : Exemple de courbe amplitude durée.

Le niveau minimal de courant d’une impulsion de durée infinie nécessaire a la génération d’'un
Potentiel d’Action est la Rhéobase. La Chronaxie est la durée minimale de I'impulsion dont le
niveau de courant est égal a deux fois la Rhéobase et qui permet de déclencher un Potentiel
d’Action. La quantité de charges minimale nécessaire au déclenchement d'une activité cellulaire
est donc connue. Dans la littérature, les niveaux d’activation sont ainsi souvent donnés en

Coulombs par unité de surface d’électrode.
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1.2.4 MODELE ELECTRIQUE DE LA MEMBRANE

Un modéle électrique décrivant le comportement électrique passif de la membrane neuronale a
été proposé par Lapicque en 1907 (Fig. 1-3) et est encore largement utilisé de nos jours [38]. La
capacité représente le caractere diélectrique de la membrane (cf Partie 1 §2.2.2.2) et la
résistance les fuites au travers de cette membrane. Ce modele a permis de tracer les courbes de
la Fig. 1-3. Celles-ci montrent I'évolution du potentiel transmembranaire v, lorsque le courant in,

traversant la membrane est une impulsion d’amplitude i variable et de largeur d.

Potentiel de
déclenchement

Potentiel d
repos

*“’ Potentiel transmembranaire V,,

o
=
N
w
IN

Durée (unités de constante de temps)

Fig. 1-3 : Modéle électrique de la membrane neuronale (Lapicque 1907).

Le potentiel a l'origine correspond au potentiel de repos de la membrane. Sur la série de
courbes, un seuil de déclenchement arbitraire a été placé afin de montrer qu’en fonction de
I'amplitude du signal en courant, le Potentiel d’Action est déclenché plus ou moins vite. La
montée du potentiel transmembranaire précede en effet le déclenchement du Potentiel d’Action
(« Passage du seuil » sur la Fig. 1-1). On donc comprend I'importance du controle de 'amplitude
et de la durée de I'impulsion d’excitation car si celles-ci sont insuffisantes, la quantité de charge
fournie n’est pas suffisante, le seuil de déclenchement n’est pas atteint et le Potentiel d’Action

n’est pas généré.
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1.2.5 ACCOUTUMANCE DU SEUIL DE DECLENCHEMENT

Un phénomene qui doit étre également considéré lors de la stimulation électrique d’une
membrane neuronale est I'accoutumance! [39]. Les conclusions du paragraphe précédent sur la
possibilité de déclencher la propagation d’'un Potentiel d’Action le long de la membrane étaient
basées sur I'hypothése d’'un temps de montée rapide du stimulus. Or la vitesse de montée du
signal d’excitation a un impact sur la possibilité d’activer ou non la cible, ce qui traduit un
phénomeéne d’accoutumance (Fig. 1-4 gauche). C’est uniquement un changement brutal du
courant appliqué (stimulus) qui va déclencher une activité spontanée. Ainsi le gabarit réel de la
courbe amplitude-durée, telle que présentée sur la Fig. 1-2, doit étre revu pour tenir compte de
I'accoutumance du seuil de déclenchement. La Fig. 1-4 droite montre le gabarit d’'une courbe
d’amplitude durée tenant compte de la rhéobase, de la chronaxie et du ratio d’accoutumance.
Aux basses fréquences, c’est-a-dire pour de longues impulsions, le seuil de déclenchement

remonte progressivement et 'amplitude du stimulus doit étre supérieure afin de déclencher une
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Fig. 1-4 : Variation du niveau de déclenchement en fonction de la vitesse de montée du potentiel
(crédit E. McAdams).

De ces constatations, on déduit que la forme des signaux délivrés a proximité des cibles de la
stimulation électrique doit étre rigoureusement contrélée afin d’assurer un déclenchement de

I'activité.

! Traduit de I'anglais « accommodation ».
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1.3 SYNTHESE

Ce chapitre a permis d’introduire des bases en électrophysiologie afin de comprendre le
fonctionnement des tissus excitables, cibles de la stimulation électrique. Dans le cas particulier
des neurones, nous avons vu qu’il existait un seuil de déclenchement pour le potentiel
transmembranaire, variable selon le type de neurone, au-dela duquel un Potentiel d’Action,

brique élémentaire de 'activité électrique endogéne, était généré.

Les courbes amplitude-durée, abaques empiriques, nous précisent le domaine de validité d’une
stimulation électrique par application d’impulsions de courant carrées. Les conditions de la
génération de Potentiels d’Action, notamment limitée par l'accoutumance du seuil de

déclenchement, peuvent étre approchées simplement a partir du modéle électrique de Lapicque.
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Chapitre 2: IMPEDANCE DU
SYSTEME ELECTRODES-MILIEU
ENVIRONNANT : PHENOMENES SOUS-
JACENTS ET REPRESENTATION

Ce chapitre présente les phénomeénes physico-chimiques intervenant au cours de la stimulation
électrique. A partir de la compréhension de ces phénomeénes, des modéles électriques, basés sur des
éléments simples (résistance, capacité) et des éléments dédiés (élément a phase constante,
impédance de Warburg), sont utilisés pour représenter I'impédance du systéeme électrodes-milieu

environnant. Les limites a leur utilisation sont abordées en fin de chapitre.
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2.1 INTRODUCTION

Les courbes empiriques que sont les courbes amplitude-durée servent souvent d’abaque de
référence pour les expérimentateurs dans I'analyse des niveaux de déclenchements (amplitude
de courant ou charge transmise) au cours de leurs expériences de stimulation. Un probléme,
parfois ignoré, est lié au fait que ces courbes doivent étre remises dans leur contexte de
réalisation (configuration stimulateur-électrode-tissu) pour réaliser une analyse valide. Chaque
application requiert une approche différente puisque le tissu a stimuler est différent par nature
(seuil d’excitabilité, type de neurone ...) et les propriétés (géométrie, matériau) des électrodes

mises en ceuvre sont également variables.

Le chapitre précédent a montré que le controle des signaux délivrés a proximité des cibles de
stimulation devait étre réalisé suffisamment précisément pour espérer déclencher l'activité
cellulaire recherchée. Or, entre le stimulateur dont les signaux de sortie sont a priori controlés et
connus et les cibles, intervient I'impédance du systéme électrodes-milieu environnant (SEME)

représentative des configurations trés variables évoquées précédemment.

L’évolution et 'expansion de I'électrothérapie ont naturellement induit le développement d’une
théorie visant a expliquer le fonctionnement des techniques de stimulation empiriques (cf Partie
1 §1.1). A partir de cette théorie, des modeles électriques simples, dits circuits électriques

équivalents (CEE), représentant I'impédance du SEME ont été mis au point.
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2.2 MODELISATION DE L' IMPEDANCE PAR DES CIRCUITS ELECTRIQUES EQUIVALENTS

L’'impédance électrique est représentative des phénomeénes physico-chimiques et des objets
présents dans le milieu. La modélisation de ces phénomeénes par des circuits électriques a base
de composants élémentaires, tels que la résistance, la capacité ou I'inductance, est une premiere
approximation souvent insuffisante. Des éléments non réalisables physiquement mais
améliorant la correspondance entre modele et réalité tels que I'élément a phase constante
(CPE1), ainsi que des éléments non-linéaires (résistance de transfert de charge, impédance de

Warburg) dépendant de 'amplitude du signal appliqué, deviennent nécessaires.

Cette section détaille les phénomeénes physico-chimiques mis en jeu lors d’'une stimulation
électrique via une électrode métallique implantée et comment ils sont représentés. Nous nous
intéressons d’abord a l'interface du milieu avec I'électrode puis au milieu lui-méme (Fig. 2-1) et
concluons sur le circuit a utiliser lors de nos expériences présentées par la suite. Rappelons que
notre étude est focalisée sur les électrodes métalliques, notamment de Platine car c’est le

matériau biocompatible le plus utilisé [40].

2.2.1 INTERFACE

Afin d’appliquer un stimulus thérapeutique a un tissu biologique, il faut relier le générateur de
stimuli au tissu au moyen de connecteurs et d’électrodes. Au sein du générateur et des
connecteurs, le courant est porté par des électrons alors que dans le tissu biologique, ce sont des
ions qui jouent le role de porteurs de charges. Le passage entre ces deux types de courants se
situe a l'interface entre 1'électrode métallique et le tissu. C’est via cette interface que le courant
généré par I'implant est « transmis » au milieu afin d’activer les cibles de stimulation. L’interface
électrode-électrolyte forme un obstacle dont il faut s’affranchir ou qu'’il faut prendre en compte

pour envisager la réalisation d’'une stimulation contrélée et efficace.

A cette interface, deux types de courants peuvent étre distingués : les courants capacitifs et les

courants faradiques.

2.2.1.1 Les courants capacitifs

Par définition, ces courants n’induisent pas d’injection de charges mais une mise en mouvement
des charges présentes dans le milieu, ici les ions [41]. Ces courants sont liés a la formation de la

Double Couche Electrique (EDL2).

1 Constante Phase Element
2 Electrical Double Layer
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Dans le cas de la stimulation électrique ou I’électrode plongée dans un électrolyte est polarisée
via un générateur, les ions dans la solution sont repoussés ou attirés, selon leur nature. Par
exemple, si le métal possede un exces de charges positives (+), les anions (-) de la solution sont
attirés a la surface de I'électrode. Inversement, si le métal a un exces de charges négatives (-),
alors les cations (+) de la solution seront attirés. Il en résulte la formation d’'une double couche

de charges, de part et d’autre de I'interface, appelée Double Couche Electrique (Fig. 2-1) [41].

V'(x): Potentiel

Electrique
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Fig. 2-1 : Représentation de I'EDL selon le modéle de Gouy-Chapman-Stern et de la chute de potentiel
a travers 'EDL (exemple avec une polarisation positive).

La théorie de 'EDL, et sa modélisation, ont évolué par avancées successives [42]. L’EDL fut
modélisée par Helmholtz au XIXe siécle par une capacité pure, considérant que le comportement
électrique de deux zones chargées séparées par une zone d’espace est celui d’'une capacité. Ce
modele fut perfectionné par Gouy et Chapman avec l'ajout de la couche diffuse contenant un
exces d’'ion d’'un méme type (1910 et 1913) puis finalement par Stern avec I'ajout de la couche
compacte en 1924 [42]. Cette couche, située entre I’électrode et la couche diffuse (Fig. 2-1), est
le lieu d’adsorption des ions en exces, due aux fortes interactions électrostatiques en présence
[42]. La zone non impliquée dans la formation de 'EDL, qui conserve son électroneutralité, est

appelée le « bulk » (Fig. 2-1).

Dans le modele d’Helmholtz, utilisable en premiére approximation, I'’équation d’une capacité Cea
formée de deux plaques paralléles de surface S séparées par un matériau de constante

diélectrique g9 et d’épaisseur d s’exprime par :

€0

Coat = ;S Fquation 2-1
Et son impédance Z.q est donnée par:

1

— Fquation 2-2
JwCear

Zear =
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ol w est la pulsation du signal alternatif appliqué sur la capacité.

Dans le but d’améliorer la correspondance entre les résultats d’expériences et la réponse du
circuit électrique équivalent, un autre élément, empirique, modélisant la double couche
électrique a été proposé: I'élément a phase constante [43], [44] (noté CPE par la suite pour
Constant Phase Element). Il a été introduit par Fricke en 1932 et a été largement utilisé par la
suite [45], [46], [47]. Cet élément possede le comportement d’'une pseudo-capacité dont I'angle
de phase n’est pas -90° mais dépend d’un coefficient « tel que :

1 1 T . .
Zepp(w) = Ga)e0 = %0 e 2" Equation 2-3

Le coefficient a peut varier entre 0 et 1 mais est généralement compris entre 0.7 et 0.9 [45],
[48]. On utilisera la lettre Q pour signifier qu’un circuit contient un CPE. On désignera par QR
série un circuit contenant un CPE et une résistance en série. Pour a=1, un circuit RC et un circuit

RQ ont la méme réponse.

La nécessité d’utiliser un CPE plutot qu’une capacité pour améliorer la correspondance modele-
mesure est parfois attribuée a des défauts de l'interface ou a la rugosité du matériau de
I'électrode [40], [43], [49]. Cette théorie ne faisant pas I'unanimité, des théories alternatives ont

été proposées [49], [50] mais elles ne seront pas discutées dans ce manuscrit.

La géométrie de I'électrode, les propriétés du milieu (concentration des espéces ioniques,
conductivités, niveau de polarisation de I’électrode) vont influencer la formation de 'EDL et par
conséquent avoir un impact sur I'impédance présente a l'interface et donc sur la délivrance des

stimuli électriques au milieu.

2.2.1.2 Les courants faradiques

Les phénomeénes d’oxydoréduction qui ont lieu a I'interface sont a l'origine des courants dits
faradiques. En effet, lors d'une réaction d’oxydoréduction, il y a un échange de charges entre
I’électrode et le milieu, ce qui correspond a une injection de courant de I'électrode vers le milieu
(oxydation) ou inversement (réduction). Ces courants faradiques étant concomitants aux

courants capacitifs, ils sont modélisés par une résistance placée en paralléle de la capacité d’EDL.
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Fig. 2-2 : Représentation des courants faradiques traversant l'interface électrode-électrolyte [51] .

Lorsqu’une électrode métallique est plongée dans un électrolyte, des échanges de charges ont
lieu (Fig. 2-2). Les atomes de métal constituant I'électrode ont tendance a passer dans la

solution en tant qu’'ions, perdant au passage n électrons. On parle d’oxydation :

M - M*" +ne” Equation 2-4

A T'inverse, les ions métalliques en solutions M+ peuvent gagner n électrons et se déposer a la

surface de I'électrode, on parle de réduction :

M +ne” > M Equation 2-5

La réaction chimique totale ayant lieu sera donc:

M= M +ne” Equation 2-6

Lorsque la réaction est a I'équilibre, les vitesses des réactions d’oxydation et de réduction sont
les mémes. Les courants traversant l'interface dans un sens et dans 'autre sont égaux si bien que
la somme des courants a l'interface est nulle. La différence de potentiel a I'interface établie a ce
moment dépend de la position d’équilibre entre les deux réactions (équations 2-4 et 2-5) [51].
La valeur du potentiel dépendra notamment des concentrations des ions dans la solution. Ce

potentiel est désigné comme étant le potentiel de demi-cellule ou de demi-pile.

Dans le cas ou la cinétique de la réaction est limitée par le transfert de charge, la relation entre la
différence de potentiel sur I'interface de I'électrode AV et le courant traversant l'interface i est

donnée par I'équation de Butler-Volmer :

i = o [exp k) — exp(-(-wikan)] Equation 2-7

ou iy est la densité de courant a I'équilibre, (s est appelé le coefficient de transfert, et k = zF /RT
(F le nombre de Faraday, z le nombre d’électrons échangés dans la réaction, T la température de

I'électrolyte et R la constante molaire des gaz).
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Le développement limité de la fonction exponentielle en x=0 (x € R) donne :

2 n e
exp(x) =1+ % + % + 4 % + 0(x™*1) FEquation 2-8

Ainsi pour de faibles valeurs de 4V, on obtient, a partir de I'équation 2-7, 'équation 2-9,

caractéristique d’'un comportement résistif :

i = —iyWkAV Equation 2-9

Le calcul du ratio — AV /i nous donne la valeur de la résistance équivalente, appelée résistance

de transfert de charges Rr¢ et qui s’exprime donc par :

Zre = Rpe = ;;Fi Equation 2-10

io
Il faut noter que cette résistance est exprimée en Ohm par unité de surface car iy est la densité de

courant passant l'interface. Cette résistance de transfert de charge a cependant une évolution

fortement non-linéaire en fonction du potentiel électrode-électrolyte.

Dans le cas ou la réaction est limitée par les gradients de concentrations des éléments dans la
couche de diffusion [43], il faut considérer en plus de la résistance de transfert de charge,
I'impédance de diffusion ou impédance de Warburg. L'impédance de Warburg modélise les
courants de diffusion ionique dans la couche diffuse. Jorcin explique dans sa these [43] que
I'impédance de Warburg peut dominer la résistance de transfert de charge selon la nature des
processus faradiques mis en jeu a l'interface. Selon les hypotheses faites dans les modeéles

I'impédance de Warburg se modélise par :
¢ Sila couche de diffusion des ions est considérée semi-infinie :

Zy () = 2AD avec g = =22 L +—
w Vo n2F2sy2 CredyDPred  CoxyDox

Equation 2-11

ou S est la surface de contact électrode milieu, Cr.q, Cox Sont les concentrations des especes

impliquées dans les processus faradiques et Dreq, Dox leur coefficients respectifs de diffusion.

* Silacouche de diffusion des ions est d’épaisseur finie :

Equation 2-12

ou Ry est une résistance de diffusion et 6, 'épaisseur de la couche de diffusion.

L’impédance de Warburg, bien que souvent utilisée dans les circuits électriques équivalents par

certaines équipes [43], [52]-[54], n’a pas été mise en ceuvre dans ce travail. En effet, son impact
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n’a pas été observé dans les gammes de fréquence auxquelles les impédances des électrodes ont
été étudiées. Les courants faradiques sont par conséquent uniquement représentés par la
résistance de transfert de charge. L’interface est alors globalement modélisée par le circuit de la
figure suivante, ou CPE est un élément a phase constante et Rrc la résistance de transfert de

charge :

CPE

|/
4 I\

RTC

Fig. 2-3 : Circuit électrique modélisant le comportement de I'interface électrode-électrolyte.
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2.2.2 MILIEU ENVIRONNANT

Le milieu in vivo est un environnement tres hétérogéne essentiellement composé d’eau mais
comprenant également de nombreuses especes chimiques, minérales et organiques comme des
protéines [55]. Pour réaliser un modele simple, le milieu est représenté par deux composantes :
la composante conductrice du liquide extracellulaire et la composante diélectrique des

membranes cellulaires.

2.2.2.1 Leliquide extracellulaire

L’environnement biologique dans lequel sont réalisées les implantations peut étre approximé a
un milieu salin [35]. Celui-ci est une solution ionique contenant majoritairement des ions Na+ et
Cl- concentrés autour de 137 mM [35]. La présence d’ions dans la solution donne sa propriété
conductrice au milieu et la polarité de la molécule d’eau (le solvant) rend le milieu diélectrique.
Il peut donc étre modélisé par une résistance Rpux en parallele avec une capacité. Cependant, les
fréquences de travail dans le cadre de la stimulation électrique et de la mesure d’impédance sont
suffisamment basses (inférieures a quelques mégahertz) pour permettre de négliger la capacité
du milieu salin (Annexe n°1). A partir de la concentration des ions Na* et Cl, nous avons retenu

une conductivité oy,c; = 1.6 S.m™! [Siemens/métre] [56], [57].

2.2.2.2 Les membranes cellulaires

Les tissus cibles, composés de neurones, baignent dans le liquide extracellulaire. La membrane
plasmique du neurone est une bicouche lipidique (Fig. 2-4) dans laquelle des protéines sont
incluses formant un systéme nommé la mosaique fluide [58]. En premiere approximation, nous
considererons qu’'une cellule est une sphére délimitée par une membrane d’épaisseur d
enfermant un volume de liquide intracellulaire. La bicouche lipidique confére des propriétés
diélectriques a la cellule [24], que I'on modélise par une capacité Cvem. La capacitance surfacique

de la membrane est donnée par:

Crtom = SM% Equation 2-13

ou &uem st la constante diélectrique de la membrane. L’ordre de grandeur de I'épaisseur de la

membrane est la dizaine de nanomeétres et sa permittivité vaut environ eyem=2.65.10-2nF/m [24].
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Fig. 2-4 : Schéma de la membrane d’un neurone. Figure extraite de [58].

Le milieu intracellulaire, comme le milieu extracellulaire, peut étre considéré comme un milieu
aqueux salin avec les propriétés vues précédemment [56], [57]. Des tests que nous avons
effectués sur des mesures in vivo ont cependant montré que considérer la résistance du liquide
intracellulaire n’était pas indispensable pour améliorer la correspondance entre les mesures

réalisées dans la suite de cette étude et les circuits électriques équivalents.

2.2.3 MODELE RETENU POUR LES EXPERIENCES

Le circuit équivalent que nous avons retenu pour les expériences en milieu salin et milieu in vivo
est représenté sur la Fig. 2-5. C’est en effet celui qui représente de la maniere la plus simple tous
les phénomeénes physico-chimiques sous-jacents que nous avons identifié dans le paragraphe
précédent. L’élément a phase constante CPE représente 'EDL, la résistance Rrc les courants
faradiques liés aux réactions électrochimiques, Rguix 1a conductivité du milieu et Cyen le caractere
diélectrique des membranes cellulaires. La résistance Rrc n’est pas toujours indispensable
notamment pour les mesures effectuées a faibles niveaux de courant/tension mais sa présence
ne modifie pas ou peu les valeurs estimées des autres parametres. Ce circuit sera complété pour

prendre en compte les parasites de la chaine de mesure.

CPE Rauik

R TC CM

em

Fig. 2-5 : Circuit électrique équivalent retenu pour représenter le SEME.
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2.3 REPRESENTATION GRAPHIQUE DE L'IMPEDANCE

Il ressort des paragraphes précédents que I'impédance totale est relativement complexe et que
son analyse requiert des moyens de visualisation adaptés. De plus, l'utilisation de signaux de
stimulation non-sinusoidaux implique que le contenu fréquentiel injecté dans le milieu d’étude
n'est pas pur. Une analyse multi-fréquentielle de ces milieux est donc nécessaire. Les
représentations principalement utilisées pour ce type d’analyse sont le plan complexe et le

diagramme de Bode.
2.3.1 GENERALITES
On rappelle qu'une impédance notée Z est définie par la loi d’'Ohm généralisée :

v, = Ziy, = (R + jX)i, Equation 2-14

ou iz est le courant qui traverse I'impédance et vz est la tension générée a ses bornes (Fig. 2-6). R

représente la partie résistive de 'impédance et X la partie réactive.

Fig. 2-6 : Schéma représentant une impédance Z, la tension v; et le courant iz.

Si le systeme n'est pas purement résistif, c’est-a-dire X # 0 (par exemple une capacité ou une
bobine), il y aura un déphasage entre la tension et le courant. Lorsque I'impédance présente de
nombreuses composantes et particulierement des composantes réactives, il est plus aisé
d’analyser les résultats dans le domaine fréquentiel plutét que dans le domaine temporel. Pour
ce faire, on utilise la transformée de Fourier qui énonce qu'un signal temporel peut étre
représenté, si la fonction qui le définit est intégrable sur R, par une somme infinie de signaux

sinusoidaux qui constituent son spectre fréquentiel.

La méthode d’analyse multi-fréquentielle qui nous intéresse est également désignée par analyse
spectrale, analyse harmonique ou encore analyse de Fourier. Pour l'utiliser, il faut se placer dans
un cadre mathématique bien défini. En effet, le systéme a I'étude (ici I'impédance) doit étre
linéaire, c’est-a-dire que pour deux signaux d’excitation e; et e, fournissant les réponses s; et s5,
une excitation A;e; + A,e, induira une réponse du systéme A;s; + A,s,. Le systéme doit

également étre invariant dans le temps (au moins le temps de la mesure), c’est-a-dire que si une
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excitation e(t) induit une réponse s(t) alors Vz, e(t + t) — s(t). Nous faisons '’hypothése que
nous respectons ces conditions tant que les signaux d’excitation sont suffisamment faibles pour

ne pas déclencher de réactions électrochimiques.

2.3.2 REPRESENTATION DANS LE PLAN COMPLEXE

La représentation dans le plan complexe (souvent confondue avec la représentation de Nyquist)
est réalisée en tracant I'évolution de la partie imaginaire ou composante réactive (X) de

I'impédance en fonction de la partie réelle ou composante résistive (R).

-Xs A -90° Phase
component

o =1/RcT Cdl

= TN Increasing
frequency

4

Amplitude >

27/ \ \
0 R’
. [ S ,
4 -Phasey |9 =¥ =0} (dc) _
‘ﬁ ------ ey RCT— ---------------------- *  Inphase
e component

Fig. 2-7 : Exemple de représentation d’'une impédance dans le plan complexe [51].

Généralement c’est -X qui est représenté plutét que X car les impédances sont souvent
capacitives donc avec des composantes réactives négatives (Fig. 2-7). Les données basse
fréquence de I'impédance sont situées a droite et les données haute fréquence a gauche. L'intérét
de cette représentation par rapport a celle du diagramme de Bode est principalement dii aux
échelles linéaires utilisées « n’écrasant » pas certaines variations contrairement aux échelles

logarithmiques.

2.3.3 REPRESENTATION DANS UN DIAGRAMME DE BODE

Une autre maniére de représenter 'information contenue dans I'impédance est I'utilisation du
diagramme de Bode. Le diagramme de Bode est une double représentation avec la courbe
[Z|=f{w) et la courbe @=f{w) ou [Z] est le module du complexe Z et ¢ le déphasage entre le

courant iz et la tension v;.
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Fig. 2-8 : Exemple de représentation d’'une impédance dans un diagramme de Bode [51].

Un des avantages du diagramme de Bode par rapport a la représentation dans le plan complexe,

estI'acces direct a I'information fréquentielle du module et de la phase.

2.3.4 EXEMPLES DE REPRESENTATIONS DE CIRCUITS SIMPLES

Afin de faciliter la lecture des nombreux graphiques présentés dans la suite du manuscrit,

plusieurs configurations simples sont représentées sur la Fig. 2-9.

Phase (2) Log |Z] Im (2)

0"+ = —MWN\— =)
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\ BN m adll N
-90° 4 w

-90°4+

R >
oo+ pente = -a CPE R,
pente =-1 _ m q T
-90° 1 w
Log w Log w Ry ¢ Re (2) i

Fig. 2-9 : Exemples de représentations de circuits électriques: a droite, la représentation dans le plan
complexe et a gauche a I'aide d’un diagramme de Bode.

35



2.4 PRECAUTIONS DANS L'UTILISATION DES CIRCUITS ELECTRIQUES EQUIVALENTS

Tout d’abord, les équations utilisées pour définir les propriétés ou les impédances des
phénomeénes étudiés doivent étre définies et adaptées au domaine d’étude [48], [57]. En
particulier, I'équation qui définit I’élément a phase constante doit toujours étre précisée (ici
Equation 2-3) puisqu’il en existe une demi-douzaine de différentes, malheureusement toutes

référencées sous la méme appellation [48].

D’autre part, plusieurs circuits électriques équivalents ayant des topologies différentes peuvent
présenter des réponses identiques dans une gamme de fréquence donnée (non-discernabilité)
[59]. Le choix du circuit équivalent doit donc étre basé, comme nous I’avons fait, sur une analyse

des phénomenes et objets sous-jacents composant 'impédance.

2.5 SYNTHESE

Apres description de la bioélectricité endogene dans le premier chapitre, ce chapitre a permis de
modéliser et de donner des techniques de représentation de la bioimpédance séparant le

stimulateur des cibles.

La modélisation par des circuits électriques équivalents des phénomeénes sous-jacents nous
permet d’appréhender simplement la réaction passive du systéme électrode-milieu environnant
(SEME) a des stimuli électriques. La complexité et la variation de I'impédance sur la bande de
fréquence d’étude implique d’utiliser des méthodes de représentation de l'impédance
appropriées telles la représentation dans le plan complexe et le diagramme de Bode afin

d’analyser les résultats de mesure d’impédance.

Cependant la représentation de I'impédance du SEME par des circuits électriques ne permet pas
d’appréhender toute la complexité liée a I'implantation d'une électrode dans un milieu vivant. De
nombreux phénomeénes sont négligés, notamment la variation de cette impédance en fonction
des conditions d’implantation, du niveau de signal ou de la variation temporelle de la
composition du milieu in vivo. Il faut donc étre conscient des problématiques induites par la
présence d’une telle impédance, des conséquences sur la délivrabilité des signaux et donc de

I'efficacité résultante d’'une stimulation visant un résultat fonctionnel donné.
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Chapitre 3: PROBLEMATIQUES
LIEES A L'UTILISATION DE SYSTEMES
AUTONOMES IMPLANTES

Nous présentons I'impact qu’a l'impédance sur la délivrance des stimuli électriques. Pour cela nous

nous servons des circuits électriques équivalents présentés dans le chapitre précédent.

De ces calculs qualitatifs sur la déformation des signaux électriques transmis au milieu, nous en
déduisons I'impact sur les problématiques principales de la stimulation électrique que sont la
sécurité du patient et la gestion de I'énergie embarquée dans l'implant ainsi que la possible

contrainte sur l'activation des cibles.

Nous montrons finalement les variations de I'impédance en fonction de la configuration

d’implantation, de la durée de I'implantation et des niveaux d’amplitude des stimuli utilisés.
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3.1 INFLUENCE DE L ‘IMPEDANCE SUR LA DELIVRANCE DES STIMULI

Le chapitre 2 a montré que le systeme électrode-milieu environnant est le siege de nombreux
phénomeénes physico-chimiques concomitants lors de I'application de stimuli électriques [60]-
[56]. Cette section illustre comment les stimuli électriques générés en sortie du stimulateur
électrique sont déformés par la bioimpédance avant d’atteindre les cibles de la stimulation. Un
circuit électrique équivalent (CEE) représentant l'impédance du systeme électrode-milieu
environnant a été déterminé. Cependant pour introduire tres simplement le probléme, un simple
circuit CR série est suffisant, la capacité C et la résistance R en série approximant respectivement

le comportement de l'interface et celui du milieu environnant (Fig. 3-1) [52].

Vc

IStlm \ EDL
VSt/m ulk

Fig. 3-1 : Circuit électrique équivalent simplifié représentant le comportement du SEME.

Les stimuli électriques peuvent étre contrdélés en tension ou en courant. Le choix de
I'expérimentateur se porte généralement sur le fait de contréler soit le niveau de tension
appliqué entre les électrodes soit la quantité de charges mises en mouvement dans le milieu. Il
apparait que chacune des deux techniques possede des inconvénients liés a I'impédance de

I'interface qui s’établit entre I’électrode et le milieu environnant apres implantation.

3.1.1 STIMULATION CONTROLEE EN TENSION

Lors d’une stimulation contrdolée en tension, le niveau de tension de sortie du stimulateur est
asservi. Cette stimulation, fortement dépendante de I'impédance de sortie, présente un contréle
médiocre sur la forme du courant et la quantité de charges injectées. En effet, 'interface agit
comme un filtre passe-haut sur les signaux de sortie. Dans le cas présenté ci-dessous, le signal
appliqué au SEME est une impulsion carrée controlée en tension (vsrm). Le signal v¢
représentatif de la tension aux bornes de l'interface électrode-milieu montre la charge de la
capacité C et le signal vg, représentatif de la tension aux bornes du milieu, mesuré sur la

résistance R est le signal vsry filtré par ladite capacité.
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Fig. 3-2 : Exemple de filtrage basse fréquence d’un stimulus contrélé en tension.

Le signal d’intérét se situe dans le tissu, soit vg, puisque c’est ce signal qui en théorie va induire la
dépolarisation de la membrane d’une cellule ou d’un groupe de cellules cible. On constate qu’en
fonction des valeurs de R et de C de notre modeéle simplifié, une partie du signal est tronqué et

que le signal défini par l'utilisateur n’atteint pas les cibles de la stimulation.

De plus, pour les stimuli contrélés en tension, il existe une impédance limite Zjmi. telle que pour
Z inférieur a Zjmite le courant nécessaire pour générer une tension fixée Vs sera supérieur au
courant limite délivrable par la batterie ou I'accumulateur. Si la stimulation requiert plus de
courant que ce maximum, la tension délivrée sera inférieure a celle définie par I'utilisateur (Fig.

3-3 droite).

\Y%

fxd Vl'x\v:
+

0 ' lelmlv: z 0 ' Zlumlc Z

Fig. 3-3 : A gauche, capacité d’un systéme de stimulation a délivrer une consigne fixée en courant I
en fonction de I'impédance et a droite avec une consigne fixée en tension Vjixe.
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3.1.2 STIMULATION CONTROLEE EN COURANT

L’avantage de ce mode de stimulation est le contrdle du courant et par conséquent de la quantité
de charges délivrée au milieu. De plus, la forme du signal en courant transmise au milieu n’est a
priori pas dépendante de I'impédance a I'interface. Cependant, deux problémes impactent cette

méthode de stimulation.

Le premier probleme est 'efficacité énergétique de I'étage qui est théoriquement diminuée par
rapport au mode tension contrdélée puisque la tension de stimulation peut étre parfois tres

inférieure a la tension d’alimentation de I'étage (Fig. 3-4).

Stimulation en
| courant
0

< » temps
>

Période T

VDD
7 Région ou I'énergie
% estperdue

N

temps

Tension établie en
sortie du stimulateur

Fig. 3-4 : Energie perdue au cours d’'une stimulation en courant (repris de [61]).

L’énergie délivrée par I'étage de sortie a la charge est I'intégrale de la puissance fournie par ce
dernier. L'impédance de la charge ayant une composante réactive, la tension de sortie du
stimulateur, pour un stimulus a courant constant, sera variable, tant qu’elle reste inférieure a la
tension d’alimentation Vpp (Fig. 3-4). Il y a donc une perte d’énergie dans la transmission vers
les cellules cibles situées dans le milieu in vivo (représenté par la résistance Rpui). Cette perte

d’énergie peut étre estimée par les équations suivantes :

Ey = fOT Vstimistim At = 21y fOT Vstimdt Equation 3-1

Ep = 2VpploT Equation 3-2
T % .

Ep = Ep — Ey = 21y [, Vpp — Vseim)dt Equation 3-3

On note donc que I'énergie perdue Ep sera minimisée si vsum reste proche de Vpp durant la

période de stimulation.

Le deuxiéme probléme est que si la tension d’alimentation est trop faible, I'étage de sortie du

stimulateur risque de saturer.
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En effet, lorsque 'on applique un stimulus contrélé en courant d’amplitude fixée Ise sur une
impédance Z inconnue, il existe une impédance limite Zjmie au-dela de laquelle le produit Z x Is.s
est supérieur a la tension d’alimentation de I'étage de sortie (Fig. 3-3 gauche). Ceci entraine la
saturation de I'étage, le courant chute, et 'amplitude du courant effectivement délivré n’est pas
celle escomptée. Cette saturation a deux conséquences: premierement le niveau de courant
défini par l'utilisateur ne sera jamais atteint et deuxiemement la forme du signal sera

complétement modifiée du fait de cette saturation.

Dans ce cas, les avantages du mode courant que sont d’'une part le controle de la quantité de
charges et d’autre part la non influence de 'impédance au passage de l'interface sont annulés. La
quantité de charges introduite dans le milieu n’est pas connue si I'impédance est inconnue.
D’autre part, cette déformation dépendant du comportement de I'impédance et de celui du
stimulateur (sortie de la saturation de I'étage de sortie), la forme d’onde est également inconnue,

ce qui interdit la recherche d’'une forme d’onde idéale de stimulation.

Pour avoir une idée de I'impact de la saturation sur le stimulus vu dans le milieu, nous avons
réalisé une simulation mettant en ceuvre un stimulateur produisant des stimuli controlés en
courant et dont I'excursion de tension de sortie est [-2.5 V ; 2.5 V]. Cette excursion de tension est
classique dans les circuits intégrés qui sont a la base des implants. Dans le cadre du projet
RETINE (ANR TECSAN, partenariat CEA/CNRS-INCM, détaillé partie 3 §10.4.2), un tel
stimulateur est interfacé avec une matrice de microélectrodes avec des contacts de Platine
implantée sous la rétine d’'un rat. Des mesures de 'impédance vue par ces électrodes ont été
réalisées avec l'aide de Pascale Pham et Sébastien Roux a I'Institut des Neurosciences de la
Timone a Marseille. Le circuit électrique équivalent choisi dans le chapitre 2 a été utilisé pour

identifier la mesurel. Les valeurs des éléments sont renseignées dans le tableau ci-dessous.

Mesure in vivo_(rétine du rat) Q (nF.se-1) a Rrc () Rpuik (12) CMem (pF)
CPE Rauik
0.8977 0.9138 914658 5027 88.24
RTC CMem

Tableau 3-1 : Valeurs de éléments du CEE représentant 'impédance mesurée dans la rétine du rat.

! La méthode de mesure, le banc de mesure et la technique de calcul des éléments du CEE sont
renseignés dans la partie 2 chapitre 5 afin de ne pas surcharger ce paragraphe qui a pour but
d’anticiper simplement la forme du stimulus résultant de la saturation de I'étage de sortie.
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Le pattern de stimulation utilisé est composé de stimuli biphasiques (un enchalnement de deux
phases de signe opposé) contrélés en courant. Chaque phase dure 1ms et 'amplitude varie entre
20pA et 300pA. Le signal est répété pendant une seconde a 80Hz. Grace aux données mesurées,
nous avons pu simuler la tension générée en sortie du stimulateur par un tel pattern en courant
avec et sans limite de tension. Cette simulation est tres basique et ne prends pas en compte les
phénomeénes de non-linéarité de I'impédance (cf partie 1 §3.3.3) mais elle met en lumiére le

probléme de I'interface.

20pA 15V 2.5V :Yf.“m
ZOIJ.A stim

| 3HA

T

Fig. 3-5 : A gauche, tracé de I'évolution théorique de la tension de sortie du stimulateur (bleu) en
fonction du stimulus en courant (vert) et a droite, le méme tracé avec prise compte de la limite de
tension de sortie du stimulateur.

Sur le graphique de gauche, nous voyons la montée de tension (en bleu) sans tenir compte de la
limite de tension de sortie du stimulateur. A cause de I'impédance du SEME et notamment de la
capacité d’interface, la tension de sortie atteint environ +15 V. Cependant dans des conditions
réelles, la tension sature a *2.5 V. La méme simulation est donc relancée en intégrant ce
parametre et donne le graphique de droite. Le signal en tension sature a +2.5 V modifiant le
signal en courant virtuellement délivré. Le pic de courant (en vert) est large de 50 ps au lieu de
1ms et la quantité de charges transmise au milieu est égale a 20 % de la quantité définie par
l'utilisateur. Le méme calcul a été réalisé pour une impulsion de 300 pA et le pic est large de 1.5
us au lieu de 1 ms. La quantité de charge transférée au tissu équivaut a 2 % de celle prévue. A
partir de ces résultats, on peut montrer que dans le cas ou le stimulateur sature, la stimulation
en courant controlé équivaut, a partir d’'un certain niveau de courant, a une stimulation en

tension controlée.

La section suivante montre que les déformations engendrées par 'impédance dans chacun des
deux modes de stimulation peuvent mettre en péril deux points importants du cahier des

charges d’un stimulateur électrique implanté : la sécurité du patient et l'efficacité énergétique.
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3.2 LES CONTRAINTES LIEES AUX SYSTEMES AUTONOMES IMPLANTES

Depuis 1958, les stimulateurs implantés autonomes en énergie ont libéré les patients des lits
d’hdpitaux et des systemes trop encombrants a transporter [21]. La priorité majeure lors de la
conception des implants est la sécurité du patient. Les bénéfices médicaux apportés par
I'implantation d’un stimulateur électrique ne doivent pas étre diminués par I'exposition de
I'organisme a des phénomeénes nocifs découlant de l'utilisation dudit stimulateur. De plus, pour
des raisons de confort et d’'implantabilité, 1a taille de I'implant doit étre minimisée au maximum.
Ceci entraine des contraintes notamment sur la quantité d’énergie embarquable. En outre, le
corps se défend lors de I'introduction de corps étrangers créant une réaction inflammatoire qui
doit étre minimisée par 'usage de matériaux biocompatibles et de procédures chirurgicales

maitrisées.

3.2.1 ACTION DE L'ORGANISME SUR L' IMPLANT

Dés limplantation d'un corps étranger, le corps humain met en ceuvre des défenses
biochimiques afin de se protéger de l'intrus [62]. L’ampleur de la réaction dépendra de la
biocompatibilité de I'implant. Le terme biocompatibilité exprime la capacité du ou des matériaux
qui composent I'implant a générer une faible réponse immunitaire des tissus environnants. Si la
réaction est trop virulente, la santé du patient peut étre mise en péril ce qui induit

automatiquement une explantation du dispositif actif.

Cette réaction de I'organisme sur 'implant inclut également une dégradation des polymeéres et
une corrosion des métaux [62]. Au fur et a mesure de leur isolation, les électrodes transmettent
moins efficacement les stimuli électriques. Lorsqu’elles sont complétement isolées du milieu ou
trop dégradées, les électrodes doivent étre explantées et remplacées. L’opération est tres
contraignante pour le patient. Il est donc essentiel que les matériaux des électrodes (Platine,
Oxyde d’iridium, Or, Acier inoxydable, Titane ... [41], [54], [55]) et de l'implant en général
(polymeres, monomeres... [63]-[64]) soient prévus pour durer le plus longtemps possible dans

un environnement biologique.

3.2.2 ACTION DE L'IMPLANT SUR L’ORGANISME

L’'implant est un systéme actif qui agit sur les potentiels et les courants électriques du milieu in
vivo grace a I'énergie contenue dans la batterie. La fiabilité de cet implant, qui est la capacité a
conserver une fonctionnalité optimale pendant un temps donné, doit étre évaluée avant
implantation. En effet, un court-circuit dans un implant en fonctionnement pourrait induire une

fuite de courant vers le milieu in vivo et mettre en danger la santé du patient par des lésions
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irréversibles [62]. Des controles préventifs sont réalisés sur les stimulateurs développés par les
sociétés privées et les laboratoires. Le permis de conformité délivré permet de réaliser des tests
invivo chez 'homme et de commercialiser le systeme. Ces permis sont délivrés par des
organismes comme la Haute Autorité de Santé (HAS) en France ou la Food and Drug

Administration (FDA) aux Etats-Unis.

Les courants induits dans le milieu environnant de I'implant sont de nature ionique. Comme
présenté dans le chapitre 2, la conversion courant électrique-courant ionique a lieu a l'interface
électrode-milieu. Le passage du courant dans la résistance de transfert de charge induit
I'apparition de réactions d’oxydoréductions dont les effets peuvent étre néfastes. Plusieurs
publications répertorient ces réactions pouvant survenir lors de l'application d’une tension
continue sur un contact Platine-électrolyte salin (NaCl) [55], [65]. Ces études en
bioélectrochimie [55], [40] déconseillent fortement I'utilisation de stimuli avec des niveaux de
tensions élevés pendant des périodes trop longues, puisqu’ils peuvent induire des réactions
chimiques potentiellement néfastes pour l'organisme, bien que réversibles sous certaines
conditions. Nous ne considérons dans cette partie que quelques réactions : I'électrolyse de I'eau,

I'oxydation du milieu salin, 'oxydation des métaux.

L’électrolyse de I'eau a pour principale conséquence la production de gaz (02 a 'anode - H; a la

cathode) entrainant une dégradation des tissus :

2H,0 - 0, T +4H* + 4e~ (Oxydation) Equation 3-4
2H,0 + 2e~ > 2H, T +HO~ (Réduction) Equation 3-5

L’exemple d’oxydation du milieu salin présenté ci-dessous montre une production d’oxyde de
chlore ClO™. Brummer décrit cette espece chimique comme étant possiblement toxique pour

I'organisme [55] :

Cl~ + H,0 - ClO~ + 2H* + 2e~ Equation 3-6

En cas d’application de niveaux de tensions trop élevés (au moins supérieurs a 2 V d’apres [55]),

le Platine de I'électrode peut réagir avec les ions de la solution :

Pt + 4Cl~ - PtCl3~ + 2e~ Equation3-7

Considérons le cas d’un circuit électrique équivalent intégrant au précédent CEE (Fig. 3-1) la

résistance de transfert de charge (Fig. 3-6gauche). Lorsque 'on applique une impulsion carrée
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de courant d’amplitude Is:m en entrée du circuit électrique de la Fig. 3-6, représentant le SEME, la

tension générée est régie par I'équation suivante :

-t

Vstim (t) = IstimRpuk + IstimRrc (1 - exPRTCCEDL) Equation 3-8
‘v
g
C 2 Istim
EDL g
&
Istim temps
Tension établie aux
0\ Chargement bornes de R;¢
R de Cgp, —w """"""""" )
Vv v
Vstim TC R / 0 !
Bulk

Tension générée

SN AN

Tension établie aux
bornes de Ry,

temps

Fig. 3-6 : A gauche, le circuit électrique équivalent intégrant la résistance de transfert de charge et a
droite, la réponse en tension a une impulsion en courant (repris a partir de [51]).

Le front montant de I'impulsion de courant peut étre considéré comme un signal de trés hautes
fréquences. A haute fréquence, Rrc est en court-circuit a cause de I'impédance de Cgp. qui est

proche de 0, ce qui induit une tension en sortie du stimulateur égale a:

Vo = IstimRpuk Equation 3-9

Ensuite, le contenu fréquentiel du stimulus se décale vers les basses fréquences, induisant une
charge de la capacité d’interface (phase de montée de la tension). Ainsi aprés un temps égal
environ a cinqg fois la constante de temps du filtre R7¢cCPE en parallele, la tension appliquée sur

I'interface se stabilise a Vy+V; avec:

Vi = IgtimRrc Equation 3-10

L’augmentation de tension observée V; est proportionnelle a la résistance de transfert de charge.
La tension générée atteinte peut étre considérée comme étant un signal basse fréquence voir
continu. Une telle réponse en tension pour un stimulus monophasique long en courant peut donc

générer des réactions électrochimiques.

Ceci est a rapprocher d'une étude de Piallat et al. [66]. Cette étude montre au moyen d’études
histologiques post mortem sur des macaques que lutilisation de stimuli de courant

monophasiques a détruit le tissu cérébral dans la zone autour des contacts électriques (Fig. 3-7).
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Fig. 3-7 : La dégradation du tissu cérébral due au maintien d’un niveau de tension continue prolongé
(Piallat et al. [66]).

Pour pallier ce probléme, la solution utilisée consiste a employer des impulsions courtes et
biphasiques, c’est-a-dire composées d’un enchainement d’'une phase positive et d’'une phase
négative. Cela évite 'accumulation de charges a l'interface et par conséquent, la dégradation des

électrodes et des tissus environnants.

3.2.3 QUANTITE D’ENERGIE EMBARQUEE LIMITEE

Depuis limplantation du premier pacemaker doté d’une batterie dans les années 1950, les
systemes de stimulation implantés sont devenus pour la plupart autonomes en énergie. Cette
propriété permet notamment d’avoir une plaie complétement refermée apres implantation donc
sans fil d’alimentation transcutané évitant ainsi le risque d’infection. L’autonomie de ces
dispositifs est fixée par la durée de vie de la batterie. Lorsque cette derniére arrive a épuisement,
I'implant doit étre explanté puis remplacé. Il est donc primordial d’optimiser I'utilisation de
I'énergie de la batterie pour limiter le nombre d’explantations. Pour pallier ce probleme, certains
stimulateurs integrent une batterie rechargeable. La recharge est alors effectuée par
transmission d’énergie sans fil [67]. Cependant, les accumulateurs actuels possedent un nombre
fini de cycles de charges et de recharges [68]. Or, la stimulation électrique est aujourd’hui
préconisée pour des patients de plus en plus jeunes [69]. La question énergétique reste donc
toujours centrale car la somme des temps de décharges des accumulateurs peut encore étre

inférieure a la durée d’'implantation.

En outre, de nombreuses fonctions annexes sont actuellement intégrées afin de fournir un
traitement optimal au patient. On peut citer la mesure de la pression sanguine ou du rythme
cardiaque [4], la détection d’infarctus [70], du bon placement et de la détérioration de I'électrode
par mesure d’'impédance [71]. En dépit de l'intérét médical indéniable de ces fonctions, elles
induisent un colit énergétique supplémentaire non négligeable, les informations numérisées
devant en plus étre analysées in situ ou transmises par télémétrie a une unité de traitement

extérieure.
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Toute amélioration de 'efficacité energétique de certaines stimulations, en réduisant les pertes

dans les interfaces, apportera donc un bénéfice immédiat sur la durée de vie de I'implant.

3.2.4 OPERATIONNALITE DE L'IMPLANT

Au-dela du respect de ces contraintes de sécurité et d’efficacité énergétique, il faut avant tout
que le systéme qui soit implanté puisse remplir sa fonction principale qu’est I'activation de
cibles par l'utilisation de courants électriques. Il a été vu dans le premier chapitre que pour
déclencher la génération d'un Potentiel d’Action, il fallait dépasser un seuil de déclenchement
dans un temps donné pour éviter 'accoutumance. Cela implique donc de contréler au moins
I'amplitude et le temps de montée du signal acheminé jusqu’aux cellules. Il a également été vu
dans le troisieme chapitre qu’a partir des circuits électriques équivalents a l'impédance du

SEME, on pouvait estimer le signal réel transmis au milieu et par conséquent aux cibles.

A Taide des modéles électriques représentant respectivement l'impédance du SEME et le
comportement passif de la membrane neuronale (modele de Lapicque), nous avons réalisé un
calcul pour analyser le type d'impact fonctionnel que peut avoir la bioimpédance sur la

stimulation électrique (Fig. 3-8).
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Fig. 3-8 : Schéma de I'étude qualitative sur I'impact fonctionnel 'impédance d’interface sur
L'efficacité de la stimulation électrique.

Pour I'exemple, on compare a droite sur la Fig. 3-9, les réponses du potentiel transmembranaire
(modele de Lapicque) induites par l'application du stimulus de référence et du stimulus
résultant de la saturation de 'étage de sortie représentés a gauche sur la Fig. 3-9. Les valeurs du
potentiel transmembranaires sont non représentatives, elles sont uniquement renseignées a
titre de comparaison relative. On a comme dans les courbes présentées au chapitre 1, une
réponse en tension a I'impulsion carrée en courant de type (1-e/"). Dans le cas de la réponse a

un signal saturé, on note un abaissement de la pente de montée du potentiel di a la chute de
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I'amplitude en courant lorsque I'étage de sortie atteint la saturation. Le courant étant toujours

positif, la capacité membranaire continue de se charger mais a vitesse réduite.
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Fig. 3-9 : Exemple de réponse du potentiel transmembranaire a un stimulus de référence et au
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stimulus déformé.

Bien que l'analyse proposée dans ce paragraphe soit uniquement basée sur des calculs

qualitatifs, deux conséquences sont a noter :

» Premiérement, du fait de la chute de courant apres saturation, la montée de potentiel

transmembranaire peut étre insuffisante pour atteindre le seuil de déclenchement « de

repos » et par conséquent générer un Potentiel d’Action.

> Deuxiémement, du fait de I'accoutumance du seuil de déclenchement lors de la montée

de potentiel, méme si le stimulus en courant était suffisamment long, il est fort probable

que le Potentiel d’Action ne soit jamais déclenché, le seuil augmentant également au

cours de la stimulation (cf Partie 1 §1.2.5).

Ainsi, la mise en ceuvre de la fonction principale de I'implant n’est pas garantie si 'impédance du

systeme électrode-milieu environnant est ignorée. La conclusion évidente est d’'imposer de

connaitre 'impédance a chaque fois qu’'une stimulation doit étre effectuée. Nous allons voir dans

la derniere section de ce chapitre que I'impédance est tres variable ce qui va imposer a terme

I'embarquement de la fonction de mesure d'impédance dans les stimulateurs électriques

implantés.

48



3.3 VARIABILITE DE L' IMPEDANCE DU SEME

Nous avons montré l'importance de la connaissance de l'impédance du SEME dans une
expérience de stimulation électrique. Cependant, cette impédance dépend de nombreux
parametres. Cette section présente les trois sources principales de variation de I'impédance : la
configuration électrode-milieu, le temps apres implantation du dispositif et les niveaux de
tension/courant employés pour réaliser la stimulation. Notre objectif est ici de démontrer la

difficulté d’estimation de I'impédance, et par conséquent la nécessité de la mesurer in situ.

3.3.1 VARIATION EN FONCTION DE L’ELECTRODE

Compte tenu des nombreuses applications d’électrothérapie, il existe de nombreux types
d’électrodes avec des géométries et des matériaux propres, et des régions d’implantation
différentes. L'impédance d’interface (couple double couche électrique et résistance de transfert

de charge) prendra donc au moins autant de valeurs qu’il existe de configurations différentes.

Tout d’abord la surface de contact entre I'électrode métallique et le milieu est un facteur
prédominant de variation notamment sur la valeur de la double couche électrique du fait de son
comportement proche de celui d’'une capacité planaire (cf Partie 1 §2.2.1.1). Une étude d’Ahuja
et al. illustre la variation du spectre d’impédance en fonction de la surface d’électrode planaires
circulaires (Fig. 3-10). On note que le module d'impédance augmente fortement avec la

diminution de la surface de contact. Cela est cohérent avec I'analogie a une capacité planaire.

Dans ce travail, les rayons des électrodes vont de 11 a 325 um soit une surface comprise entre
380 um? et 0.33 mm?® Le comportement de la capacité de double couche apparait a basse
fréquence (remontée du module de I'impédance). Avec la diminution de la surface de contact, le
module varie énormément (par exemple a 10 Hz, de 50 MQ a 50 kQ soit un facteur 1000). On
note également un décalage, avec la diminution du rayon d’électrode, de la fréquence de
coupure, représentée par le coude sur le graphique du module, de la dizaine de kilohertz vers la
centaine de kilohertz. On peut donc anticiper que les électrodes les plus petites impacteront plus
fortement les signaux au travers de leurs niveaux d’impédance plus importants et de fréquences

de coupure plus élevées.
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Fig. 3-10 : Variation du spectre de I'impédance en fonction du rayon d’une électrode platine, planaire
et circulaire (Ahuja et al [72]).

La composition du métal de I'électrode impacte également directement les propriétés de
transferts capacitif et faradique de I'électrode. Dans [51], 'auteur explique les conséquences de
la propriété de polarisabilité d'une électrode sur le circuit électrique équivalent en donnant
notamment en exemple les cas idéaux de polarisabilité et de non polarisabilité (Fig. 3-11). Sur

les schémas, n désigne le potentiel aux bornes de la résistance de transfert de charges (Rcr sur la

figure).
?Idl Cdi 1l
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Ideal v General ; C
nonpolarizable _ | polarizable polarizable dl |
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Fig. 3-11 : Polarisabilité de I'électrode et circuit électrique équivalent associé (repris de [51]).

Une électrode idéalement non polarisable (a gauche sur la figure) aura une résistance nulle au
transfert de charges, c’est-a-dire Rrc=0, court-circuitant ainsi la capacité de double couche
électrique et donnant une impédance a l'interface nulle. C’est l'interface idéale n’induisant

aucune déformation du signal. Une électrode idéalement polarisable (a droite sur la figure) aura
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une résistance au transfert de charges infinie, c’est-a-dire Rrc=00. Le comportement de l'interface
sera alors purement capacitif n’induisant aucune réaction électrochimique quel que soit la
tension appliquée sur l'interface. Dans la pratique, aucune électrode ne remplit ces conditions
idéales, mais l'emploi de certains matériaux permet de tendre vers des comportements

souhaités.

L’utilisation de métaux nobles tels le rhodium, le palladium, I'iridium, le platine, et 'or [51], [54],
[73] assure un comportement polarisable de I'électrode. Ces matériaux réagissent peu avec
I'environnement méme sous de fortes tensions. Cependant les niveaux d’impédance du SEME
étant importants, d’autres techniques doivent étre mises en ceuvre. Par exemple l'iridium oxydé
ou l'oxyde d’iridium activé [73]-[76] permettent un transfert de charges plus important que le
Platine avant de déclencher des réactions électrochimiques. Cependant leur biocompatibilité

avec les milieux vivants reste problématique et doit encore étre améliorée [73].

Finalement, l'utilisation de matériaux poreux permet d’augmenter la surface de contact entre
I'électrode et le milieu ce qui permet de diminuer 'impédance de la capacité de double couche a
une fréquence donnée et ainsi de faciliter la stimulation électrique [76]. Dans cette derniere
étude, Cogan présente une électrode sur laquelle est déposé un film de TiN poreux permettant
de quasiment supprimer l'effet capacitif de l'interface aux fréquences de travail classiques. Il

reste que la technologie n’est pas encore assez mature pour une implantation in vivo.

Toutes ces propriétés des matériaux mis en ceuvre dans la fabrication d’électrodes vont induire

des variations d'impédance et donc de I'impact de cette derniére a I'interface électrode-milieu.
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3.3.2 VARIATION EN FONCTION DU TEMPS

Les variations temporelles de I'impédance sont dues a I’évolution temporelle de I'environnement
au cours de l'utilisation de I'implant. On revient ici sur les notions d’action de I'organisme sur

I'implant et inversement.

Margalit explique dans [62] que lors d’'une implantation longue, 'environnement biologique
proche de l'implant a systématiquement tendance a isoler les contacts électriques avec la
croissance de gliose et de tissu fibreux. Ces phénomenes biologiques augmentant la résistance
électrique du tissu, participeront de maniere variable dans le temps a la contrainte de délivrance
des stimuli électriques. De méme, Kasi présente dans sa these [77] un suivi de I'impédance a
10kHz pendant deux mois entre les contacts d’'une matrice de microélectrode implantée dans la
rétine de rats. Les résultats obtenus (Fig. 3-12) montrent bien une augmentation de 'impédance

d’une a deux décades dans tous les cas.
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Fig. 3-12 : Variation de I'impédance avec le temps (post-implantation) (extrait de [77].

L’utilisation de stimuli induisant des réactions électrochimiques irréversibles dégradera
également le tissu et I'électrode modifiant de fait leurs impédances respectives. En effet, dans
[51], I'auteur explique que méme si l'utilisation de stimuli biphasiques permet de diminuer la
quantités de produits nocifs générés, il reste qu'une quantité minime diffuse a travers les tissus
et que l'accumulation desdits produits est nocive pour les tissus. La modification de

I'environnement tissulaire a pour conséquence une variation de 'impédance du SEME.
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3.3.3 VARIATION EN FONCTION DU NIVEAU DE TENSION/COURANT

Dans [47], McAdams et al. expliquent que des phénomeénes de non-linéarités de I'impédance de
I'interface électrode-électrolyte ont été observés aux basses fréquences. Lorsque la tension ou le
courant appliqué sur I'électrode augmentent, 'impédance de l'interface électrode-milieu devient
non-linéaire a des fréquences de plus en plus grandes [45], [46] et [51]. Les éléments électriques
linéaires classiques ne sont pas suffisants pour rendre compte de cette non-linéarités [55]. Au
cours de plusieurs expériences dans les années 1960, Schawn détermina qu'’il existait un courant
limite i, au-dela duquel le comportement de I'interface électrode-électrolyte n’était plus linéaire

[46]. 1l exprime alors le courant traversant I'interface avec :

i, = Bw# Equation 3-11

ou w est la pulsation du signal en courant, B est une constante spécifique au SEME étudié et f§ est
une puissance non entiere équivalente a celle du CPE. Il attribua ces non-linéarités au
comportement de 'EDL puisqu’il négligeait les phénomeénes d’oxydoréduction. Par la suite,
McAdams et Jossinet [45], [46], montrérent que ces non-linéarités (Fig. 3-13) sont plus
vraisemblablement dues au comportement non-linéaire de la résistance de transfert de charge
Rrc placée en parallele de la capacité de I'EDL. Ici, on parle de la variation non-linéaire de la
valeur du parametre avec I'augmentation du niveau de signal auquel est réalisée la mesure

d’impédance.

Dans sa theése [78], McAdams montre qu’avec 'augmentation du niveau de signal, la résistance
de transfert de charge commence a prédominer sur I'élément a phase constante. La valeur de la
résistance diminuant, d’avantage de courant passe dans la branche des « courants faradiques ».
La Fig. 3-13 montre qu’en effet le comportement a faible niveau (V1) est celui d’'un élément a
phase constante quand celui a fort niveau (V4) est celui d’'un circuit CR paralléle (Vi<V,). La
valeur initiale de la résistance Rrc a V; est si grande qu’elle n’influence pas le spectre dans le

domaine de fréquence considéré.
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Fig. 3-13 : Evolution non linéaire du spectre de I'impédance avec 'augmentation du courant appliqué
(figure reprise de [78]).

Geddes conclut son travail de synthése sur les circuits électriques équivalents [52] en constatant

qu’il n'y a pour linstant pas de circuit électrique équivalent adéquat pour représenter les

propriétés non-linéaires de l'interface électrode-électrolyte mais que pour des conditions

expérimentales données, c’est a dire un spectre réalisé a un niveau de tension/courant donné,

méme élevé, un circuit équivalent donné peut étre adéquat.

3.4 SYNTHESE

Ce chapitre a permis de montrer que la connaissance de I'impédance était un prérequis pour
tenir les contraintes d’efficacité énergétique et de sécurité du patient. Trois points sont a

retenir:

» Il est difficile de prédire quelle sera la forme du signal vu dans le tissu sans mesurer au
préalable I'impédance du SEME et cela tant pour le mode tension que pour le mode
courant controlé.

» Suite a la variation de l'impédance en fonction de I'électrode, des niveaux de
tension/courant et du temps, la comparaison des parameétres de stimulation avec ceux
utilisés dans la littérature lors de l'analyse et de l'interprétation d’'un résultat de
stimulation fonctionnelle est presque impossible. En effet, les valeurs d'impédance vue
entre les électrodes lors de la stimulation ne sont que rarement voire jamais
renseignées.

» Lorsque I'un de ces stimuli génere une activité physiologique, la quantité de charge
nécessaire pour stimuler peut étre extrémement faible comparée a celle générée (de 2 a
20 % dans nos simulations). Il y a donc probablement des améliorations a apporter et
une efficacité énergétique a accroitre en jouant notamment sur la forme et I'amplitude

du signal.
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CONCLUSION DE LA PREMIERE PARTIE

Cette premiere partie a permis de comprendre la chalne de transmission des stimuli électriques
vers les cibles de la stimulation. Nous avons montré que la bioimpédance qui s’intercale entre
ces deux objets a un impact réel sur la fonctionnalité des implants. Nous avons également
montré que cet impact peut étre estimé en utilisant des circuits électriques équivalents
modélisant simplement I'impédance du SEME, sous réserve d’utiliser un circuit dont la topologie

est basée sur les phénomenes sous-jacents identifiés.

L’utilisation actuelle des stimulateurs électriques par les médecins nous montre que souvent les
contraintes de délivrance ne sont pas ou ne peuvent pas étre prises en compte. Le médecin se
concentre sur la recherche d’effets thérapeutiques chez son patient en fonction des stimuli que
lui permet de délivrer le stimulateur. C’est au concepteur du stimulateur qu’il incombe de
proposer des solutions permettant de renseigner le médecin sur I'état de l'interface électrode-
tissu et sur les stimuli qui sont et qui peuvent étre effectivement délivrés aux tissus. Le médecin

pourra alors choisir d’adapter le traitement apres analyse de l'efficacité des stimuli proposés.

L’'impédance du SEME étant par nature soumise a de nombreuses variations, les systémes
devront intégrer la mesure de cette impédance et traiter les données acquises pour adapter la
stimulation afin de proposer un contréle complet des signaux électriques délivrés a proximité
des cibles de I'application. Ce controle permettra dans un premier temps de chercher les formes

d’onde efficaces dédiées par application et dans un deuxieme temps de stimuler a moindre cofit.

Ces conclusions sont, a ce stade, basées sur une analyse qualitative de I'influence de I'impédance
sur la délivrance des stimuli électriques aux tissus biologiques. La partie 2 de ce mémoire vise a
justifier expérimentalement ces conclusions et par conséquent la stratégie de stimulation a

partir des données d’impédance qui sera présentée dans la partie 3.
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PARTIE 2 : ETUDE
EXPERIMENTALE ET EN SIMULATION
DE L'IMPEDANCE DU SYSTEME
ELECTRODE-MILIEU ENVIRONNANT

La premiére partie nous a conduit au constat que l'intégration de la mesure d’impédance dans
les implants de stimulation est nécessaire. Cette derniere permet en effet de rechercher une
efficacité énergétique maximale de la stimulation électrique tout en assurant la sécurité du
patient et en garantissant une opérationnalité de l'implant. C’est également un point clé
permettant d’affiner I'analyse des résultats fonctionnels. Cependant, I'intégration de cette
mesure d'impédance est un coflit supplémentaire. Cette deuxiéme partie vise a démontrer, en
associant expérimentations et simulations, que les problématiques identifiées dans la Partie 1

sont réelles, et que ce surcout est justifié.
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L’analyse proposée dans la partie précédente nous a permis de montrer que l'impédance
contraignait la délivrance des stimuli électriques. Elle n’est seulement basée que sur des
analyses de la réponse de filtres électriques représentant le systéme électrode-milieu
environnant. Il reste a démontrer au niveau applicatif I'existence des problématiques identifiées.
Cela suppose 'étude d'un cas applicatif in vivo et par conséquent 'implantation d’électrode chez
I'animal ou I'’humain. Un partenariat entre le CEA-Leti et I'Institut des Neurosciences de la
Timone a Marseille nous a permis de réaliser lesdites expériences in vivo chez le rat (stimulation

rétinienne).

L’expérience chez I'animal introduit de nombreuses contraintes comme par exemple, le temps
d’expérience, la manipulation des électrodes et les regles éthiques. Afin d’assurer la pertinence
de I'impact de I'impédance sur les signaux, plusieurs étapes préliminaires de validation pré
implantation sont nécessaires. Tout d’abord, pour assurer la pertinence des tests en milieu in
vivo, il est préférable d’établir une référence de la réponse du comportement de I'électrode en
dehors de 'organisme, en milieu in vitro. Le milieu in vitro est un milieu salin dont la réponse
électrique peut étre considérée proche de celle du liquide extracellulaire. Parallelement, la
réponse en milieu salin de I'électrode peut-étre prédite et validée a 'aide de simulations de
modeles physiques intégrant une partie des phénomenes physicochimiques décrits
précédemment. Nous verrons a cette occasion quelle qualité de modélisation est requise pour

rendre compte précisément de I'impédance du SEME! dans un milieu salin.

Cette deuxiéme partie s’articule en quatre chapitres :

Le chapitre 4 introduit les différentes méthodes de mesure d’impédance utilisables : des ponts
de mesure, la méthode courant/tension, la méthode de détection synchrone et finalement la
technique du potentiostat qui sera mise en ceuvre par la suite avec des potentiostats

commerciaux.

Le chapitre 5 décrit 'environnement de simulation numérique des systémes physiques et le
banc expérimental de mesure d’'impédance. Les parasites ramenés par le banc sur la mesure
sont notamment caractérisés, modélisés et ajoutés aux circuits électriques équivalents utilisés

en milieu in vitro et milieu in vivo.

Le chapitre 6 montre les résultats d’expériences en milieu salin réalisées au CEA-Leti et leur
comparaison avec ceux de la simulation numérique. Nous montrons notamment les limites de la
simulation et I'efficacité de méthode consistant a réaliser la mesure et a identifier le résultat sur

des circuits électriques équivalents.

! Systéme Electrode-Milieu Environnant
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Le chapitre 7 présente enfin les résultats d’expériences in vivo réalisées a l'Institut des
Neurosciences de la Timone. Ces résultats sont en préalable comparés avec ceux obtenus en
milieu salin afin de valider que I'électrode n’a pas souffert de l'implantation. Puis la
démonstration de l'existence de la problématique pour la stimulation rétinienne avec une

matrice de microélectrodes est faite.
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Chapitre 4: TECHNIQUES DE
MESURE D'IMPEDANCE ET
POTENTIOSTATS

Dans ce chapitre, nous présentons différentes méthodes permettant de réaliser la spectroscopie

d’impédance et le choix que nous avons fait pour la mise en place du banc de mesure.
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4.1 TECHNIQUES DE MESURE D'IMPEDANCE

Il existe de nombreuses manieres de mesurer I'impédance d’'un systéeme [79], [80]. Nous
décrirons briévement cinq méthodes principales: les ponts de mesure d’impédance, le pont
auto-équilibré, la méthode courant/tension, la détection synchrone et enfin le principe du

potentiostat.

4.1.1 LES PONTS DE MESURE D’'IMPEDANCE

Le principe de la mesure est décrit Fig. 4-1. Il s’agit d’'un montage de type pont de Wheatstone
généralisé permettant de mesurer non seulement les éléments résistifs mais également les
éléments réactifs. Il existe de nombreuses variations de ce principe de mesure comme les ponts

de Sharing, de Nernst, de Maxwell-Wien, etc [79]. Le module et la phase sont accessibles.

Fig. 4-1 : Pont de mesure d'impédance (Pont de Wheatstone généralisé)

Le pont est dit équilibré lorsque Vgc=0. Dans ce cas

712, = 7,74 Equation 4-1

A partir de I'équation ci-dessus, on calcule aisément une impédance inconnue Z4 a partir de Z1, Z

et Zs.

4.1.2 LE PONT AUTO-EQUILIBRE

C’est une des techniques les plus utilisées par les impédancemetres actuels [79]. Le principe de

cette technique est décrit sur la Fig. 4-2.
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Fig. 4-2 : Principe de la mesure d’impédance par laméthode du pont auto-équilibré

Idéalement, l'impédance d’entrée de l'amplificateur et son gain en boucle ouverte sont
considérés infinis. Le point M peut étre alors considéré comme une masse virtuelle. Ainsi le
courant qui traverse Z est le méme que celui qui traverse la résistance de mesure R,. Pour
calculer le module de I'impédance Z, on mesure la tension au point R et on utilise la relation

suivante :

Ve

|Z| = —R,, - Equation 4-2

Pour maintenir l'auto-équilibrage, le signal de sortie de l‘amplificateur V; est asservi en

amplitude et en phase afin de conserver la masse virtuelle en M.

4.1.3 LA METHODE COURANT/TENSION

Cette méthode est basée sur la loi d’Ohm. Une résistance série telle que Rn<<|Z|, est introduite
dans la boucle entre le générateur et I'impédance Z a mesurer (Fig. 4-3). Comme dans la
méthode du pont auto-équilibré, on considere qu'un courant identique traverse la résistance Rn,

et 'impédance Z. On mesure la tension Vs aux bornes de R, par exemple a 'aide d’'un voltmetre.

Y
o

Fig. 4-3 : Principe de la mesure d’impédance par la méthode courant/tension

On calcule donc le module de I'impédance Z grace a la relation :

Vs—Ve

m Vs

|Z| =R Equation 4-3

63



Pour éviter de réaliser une mesure différentielle, la résistance Rn est généralement remplacée
par un transformateur a faible perte. Cependant, l'utilisation du transformateur limite la gamme
de fréquence d’utilisation, notamment a cause des pertes par courants de Foucault et par

hystérésis, de 10 MHz a 110 MHz d’apres [109] et 10 kHz a 100 MHz selon [80].

4.1.4 LA DETECTION SYNCHRONE

Cette méthode de mesure de I'impédance est proche de la méthode courant/tension. Pour
mesurer l'impédance, on réalise un balayage sinusoidal sur une bande de fréquence. Un
générateur de sinusoide permet de fournir le signal d’excitation Asin wT, un deuxiéme signal

sinusoidal en phase sin wT et un troisieme en quadrature de phase cos wT.

A.sinwt i
> VA
a@—» f L5 R
Générateur sin wt
de sinusoide cos wt
—pé—b f —> |

Fig. 4-4 : Principe de mesure d'impédance par détection synchrone

Ces deux derniers signaux vont permettre de démoduler le signal en aval de I'impédance de la
forme A|Z|sin(wt + ¢), c’est-a-dire le déplacer dans le domaine fréquentiel. Un filtrage passe-
bas permet de récupérer la composante basse fréquence (ici continue) et d’extraire les valeurs

de I'impédance telles que :

Alz| (T
R= %J sin(wt) sin(wt + ¢) dt
0

R A|Z| [ (T N sin 2a)T> ) (cos 20T 1 )}
cos @ 1o sing | —— 1o

AlZ| (T
I = %J cos(wt) sin(wt + @) dt
0

= A|Z|[ ( N cos 2a)T> (sin 20T 1 )}
sing 1o cos @ | —— 1o

o N .
Ainsi pour T = f on obtient :

= §|Z|cos Q= gRe(Z) Equation 4-4
I=Im(Z) = g |Z|sing = glm(Z) Equation 4-5
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Cette méthode a de nombreux avantages intrinseques, notamment I'annulation de tous les
harmoniques du signal et du bruit généré par la source [81]. Cette méthode est également
applicable en utilisant des signaux carrés plutot que des sinusoides mais dans ce cas le
traitement du signal est beaucoup plus complexe car les sorties ne plus directement

proportionnelles aux parties réelles et imaginaires [82].

4.1.5 LE POTENTIOSTAT

Un potentiostat est un systéme de mesure a trois électrodes. Sa fonction principale est de
controler les différences de potentiel d'une part entre I'électrode de travail et 1'électrode de
référence et d’autre part entre la contre électrode (ou électrode de retour) et I'électrode de

référence (Fig. 4-5).

+
Contre-
- Electrode
Vv, @ Electrode de Référencef-
NP
Electrode
de Travail
TRRRRRSTS SITRERS

Fig. 4-5 : Schéma de principe du potentiostat (mesure a 3 électrodes).

L’utilisation d’'une contre-réaction en tension permet de maintenir le potentiel de sortie de
I'amplificateur égal au potentiel imposé en entrée V. méme lors de variations de 'impédance
entre les différents terminaux de mesure. La mesure de 'amplitude du courant passant dans Rn
ainsi que de son déphasage avec le signal de controle en tension V. permettra de retrouver les

parties réelles et imaginaires de I'impédance.

Un potentiostat a deux modes de fonctionnement : a tension appliquée contrélée, dans le cas du
mode PEIS pour Potentio Electrochemical Impedance Spectroscopy ; a courant appliqué contrélé
dans le cas du mode GEIS pour Galvano Electrochemical Impedance Spectroscopy. Nous pouvons

ainsi produire des stimulations en courant ou tension.
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4.2 SYNTHESE
Ce chapitre a permis de présenter différentes méthodes de mesure d’impédance.

Notre choix s’est porté sur d’utilisation d’'un potentiostat. Deux modeles commerciaux a notre

disposition dans le laboratoire sont présentés dans le chapitre suivant.

De méme qu’en stimulation, une saturation de 1'étage de sortie du potentiostat risque de se
produire en mesure d'impédance dans le mode GEIS. Nous avons donc choisi d’utiliser le mode

PEIS dans les expériences réalisées en milieu salin et milieu in vivo.
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Chapitre 5: SIMULATION
NUMERIQUE ET BANC DE MESURE
D'IMPEDANCE

Nous présentons les outils qui vont nous permettre de caractériser les matrices de microélectrodes

(MEA RETINE) avant leur implantation dans la rétine du rat.

Apres présentation des électrodes, le modéle mathématique qui va permettre d’obtenir un spectre
de référence a comparer avec le spectre obtenu en milieu in vivo est décrit. Puis, le banc de mesure
est présenté, et les parasites induits par les interconnexions autour du potentiostat sont

caracteérises.
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5.1 LESELECTRODES MISES EN C(EUVRE

Nous avons mis en ceuvre deux types d’électrodes : une macroélectrode (Medtronic 3389) et une
matrice de microélectrodes dédiée a la stimulation rétinienne (MEA RETINE, CEA-Leti). C’est a
I'aide de la MEA RETINE que les tests seront menés en milieu in vivo afin de démontrer les
problématiques identifiées. Les mesures réalisées en milieu salin avec la macroélectrode servent

alavalidation du modéle numérique.

Macroélectrode : I'Electrode Medtronic 3389

Utilisée pour la stimulation cérébrale profonde, elle est de taille millimétrique (Fig. 5-1).
L’électrode Medtronic 3389 posséde 4 contacts en platine de 1.5 mm de long situés au bout d’'un

cable de 7.5 a 10.5 mm de long et de diametre 1.27 mm.

Fig. 5-1 : Photo de I'électrode Medtronic 3389 [83].

Les modeles et les simulations numériques relatifs a cette électrode furent réalisés avant le
début de cette thése par P. Pham [42], [84]. Les mesures réalisées sur cette électrode présentées

dans la suite de ce chapitre sont reprises du rapport de stage de R. Scapolan [85].

Matrice de microélectrodes : la MEA RETINE

Cette MEA a été concue au cours du projet RETINE. Ce projet a pour objectif d’étudier les
stratégies de stimulation électrique 2D pour la réhabilitation fonctionnelle. Les expériences sont
menées chez le rat (rétine) a 'INT et chez la souris (moelle épiniere) a 'INCIA. Le CEA-Leti eut la
charge du développement et de la réalisation du systeme d’enregistrement et de stimulation

ainsi que des MEA (Fig. 5-2) destinées aux expériences sur la rétine [86].

Les MEA sont des électrodes de taille micrométrique. La filiére technologique choisie permet de
développer des objets flexibles en polyimide sur des substrats en silicium [87]. Les parties
conductrices (Aluminium, Titane et Platine) sont gravées et isolées durant le procédé. Le

68



diametre des électrodes en Platine varie de 30 a 50 um. Selon les générations de la MEA RETINE,
il y a sept, neuf ou dix-sept contacts et une, deux ou dix contre-électrodes annulaires disponibles
(Fig. 5-2).

Fig. 5-2 : a)Photo de la MEA RETINE 1¢re génération avec 9 électrodes en platine de G40 um, taille
support environ @d1mm et b) Photo de la MEA RETINE 2nd génération avec 17 électrodes de #30-50um
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5.2 BANC DE MESURE ET EXTRACTION DES PARAMETRES DES CIRCUITS ELECTRIQUES

EQUIVALENTS

Nous présentons ici le banc de mesure qui permet de réaliser les mesures sur les électrodes
étudiées, mesures sur lesquelles seront réalisées les identifications des parametres des circuits
électriques équivalents (CEE) au cours des expériences. Ce banc a été mis en place avec

'assistance de R. Scapolan lors de son stage de M2 [85] au CEA-Leti (Fig. 5-3).

Interface EC-Lab® Potentiostat VMP2 Interface multiplexeuse (Carte MEA + Cable DB37) Solution saline (PBS)
Mesure et identification L 5

Fig. 5-3 : Banc de mesure et connectique pour interfacer la MEA RETINE.
5.2.1 LESELEMENTS DU BANC
5.2.1.1 Solution saline

La solution saline utilisée pour réaliser les tests in vitro est un tampon phosphate salin (noté PBS
pour Phosphate Buffer Solution). La concentration en ions Na+* et Cl- est de 137 mM. Cette

concentration est proche de celle rencontrée dans le liquide extracellulaire en milieu in vivo.

5.2.1.2 L’interface multiplexeuse

La carte MEA 64 voies réalise une interface entre le potentiostat et la matrice d’électrodes MEA
RETINE. 1l suffit alors de connecter les cables d’excitation et de mesure du potentiostat sur cette

carte afin d’appliquer, ou d’enregistrer les signaux vus, dans le milieu de test.

5.2.1.3 Les potentiostats

Deux types de potentiostats commerciaux produits par la société Bio-logic ont été testés et mis

en ceuvre dans les travaux présentés dans la suite du manuscrit (Fig. 5-4).
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Potentiostat VMP2 Potentiostat SP200/240

Fig. 5-4 : Potentiostats de la société Bio-logic.

Les spécifications des modeles présentés sur la Fig. 5-4 sont consignées dans le tableau ci-

dessous.
Potentiostat VMP2 SP200/240
Résolutionjzi=1 % Résolution|z=0.3 % et Résolutiony=0.3 °
Sensibilité de mesure
Résolutiong=1 ° pour f=[1; 3.105] Hz
Gamme d’impédance 10-3-108 10-3-108
Gamme de fréquence 10-2.105Hz 10-6-2.105Hz
[1;10;100pA;1;10;100;500 mA]
Gamme de courant [0.01;0.1;1;10;100mA; 1A]
Résolution : 0.1%
(Galvanométrie) Résolution®: 0.1% Compliance=+10 V
Compliance=+12V
Gamme de tension 1-500 mV 0.5-2500 mV
(Potentiométrie) Résolution: 1 mV Résolution®: 1 mV

Tableau 5-1 : Spécifications des potentiostats Bio-Logic modéles VMPZ2 et SP200/240.

Dans la partie 2, c’est le potentiostat VMP2 qui est mis en ceuvre car les mesures sont réalisées a
bas niveau de tension. On note principalement, une bande de fréquence limitée a 200 kHz et une

amplitude maximale permise en mode PEIS de 500 mVp (Volt créte).

5.2.1.4 L’interface EC-Lab®

L’interface EC-Lab®, développée par la société Bio-Logic permet de piloter I'appareil et de
visualiser et traiter les données issues de la mesure [88]. Ce logiciel permet de réaliser un
balayage sinusoidal contrélé en tension (PEIS) ou en courant (GEIS). Il integre également des
algorithmes de calculs pour la caractérisation des spectres d'impédance mesurés, en particulier
I'identification des parameétres d’un circuit électrique équivalent. La topologie de ce dernier est
choisie par l'utilisateur et peut intégrer de nombreux éléments de type résistif, capacitif et
inductif mais également des éléments a phase constante (CPE), impédance de Warburg, etc. Le
résultat de l'identification renvoie également la déviation standard sur la valeur de chaque

élément du circuit ainsi qu’'un critére de minimisation global X? (méthode des moindres carrés).
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5.2.2 L’IDENTIFICATION DES PARAMETRES D’UN CIRCUIT ELECTRIQUE EQUIVALENT

Nous avons mis en ceuvre une méthode d'identification basée sur une technique de
I'automatique qui consiste a obtenir un modéle mathématique d'un systéme a partir de mesures
L'identification nécessite une structure de modeéle connue a priori pour venir identifier dans
cette structure différents parametres ([89], chapitre 10). Dans le cas présent, nous faisons
correspondre une impédance mesurée avec celle du circuit électrique équivalent choisi
précédemment. L'impédance du circuit équivalent peut étre mise sous la forme d’une équation
comportant des parametres variables qui correspondent aux éléments composant le circuit
équivalent : résistances, capacités, CPE, etc. L’identification doit donc déterminer a l'aide
d’algorithmes de calcul les valeurs les plus adaptées de ces parametres. Pour réaliser une

identification, il faut définir des conditions initiales pour les parameétres du circuit a faire varier,

un critére a minimiser et un algorithme dit d’optimisation ou de minimisation (Fig. 5-5).

DR Comparaison Condition
L > des données au . remplie Valeurs
expérimentales modele — Evaluation du NN imalesd
' : __ optima f:s es
—> mathématique parametres
CEE
( ) Condition
Algorithme non remplie
Conditions d’optimisation
initiales (actualisation des
parameétres du
modele)

Fig. 5-5 : Graphe de la procédure d’identification.

Les conditions initiales correspondent a la connaissance a priori du systeme. Leur choix peut
étre essentiel pour assurer la convergence de I'algorithme [90]. Le critere a minimiser est une
fonction permettant d’évaluer I'écart entre les valeurs mesurées et celles du modéle pour des
valeurs de parametres données. Au cours des expériences, nous avons utilisé le critére des
moindres carrés ou distance quadratique qui est directement implémenté dans le logiciel EC-Lab

[88]. Ce critére X? est défini tel que :

X2 =Yy - Z(Xz,/l))z Equation 5-1

ou les y; sont les mesures expérimentales a différentes fréquences, A le vecteur de parameétres
(par exemple R et C dans un circuit CR) a optimiser et x; les parameétres muets soit, dans notre
cas, les points de fréquence ou la mesure a été réalisée. Z(x;, A) est donc une valeur de
I'impédance du circuit équivalent a une fréquence donnée pour un couple de parametres (R, C)

donné.
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Au cours de I'identification, le critere est évalué et si la condition spécifiée par I'utilisateur sur le
critere est atteinte (X 2<gc€ R) ou si le nombre limite d’itérations est atteint, alors les valeurs
courantes des parametres sont retournées. Sinon, 'algorithme va définir de nouvelles valeurs a
tester selon une « direction » de convergence qui dépend directement de l'algorithme employé.
Notre objectif est que le seuil soit choisi suffisamment petit et le nombre d’itérations
suffisamment grand pour ne pas limiter la qualité de la correspondance des spectres de mesure
et du circuit équivalent. Ainsi le X? final sera toujours supérieur au seuil fixé et ne devra pas
varier si le nombre d’itérations est augmenté. Les résultats expérimentaux présentés dans la
suite du manuscrit montrent des variations du seuil atteint entre quelques unités et quelques

milliémes d’unités de X?.

Dans l'interface EC-Lab®, le choix est possible entre I'algorithme de Levenberg-Marquardt (noté
LM) et I'algorithme du simplexe (noté S) [88]. Il est possible de combiner ces algorithmes avec
une option dite « aléatoire » (+A) qui va optimiser le conditionnement des parametres du circuit
équivalent avant de résoudre. L’utilisateur peut choisir de n’appliquer que cette option sans

utiliser les algorithmes LM ou S.

Nous avons évalué sur un cas typique de mesure en milieu salin PBS, I'algorithme le plus adapté
al'aide d’un circuit équivalent adéquat pour ce type de mesure (détaillé au paragraphe suivant).
La mesure est réalisée sur une MEA RETINE a faible niveau de tension (10 mVpp) sur la gamme
de fréquence [100 Hz, 200 kHz]. Les conditions initiales sont les mémes pour chaque algorithme,
c’est-a-dire : R=5 k(), C=1 pF, Q=1 nF.s«! et a=0.8. Les valeurs recherchées sont contraintes a R+.
Les spectres sont présentés sur la Fig. 5-6 et les données consignées dans le Tableau 5-2. Les
valeurs entre parenthéses correspondent a la déviation standard (ou écart type) renvoyée par
I'algorithme. Pour rappel, plus la déviation standard est faible devant la valeur du parametre,

plus la valeur du parametre est crédible.

A T s s T
CPE R Il I _ L1 Aleatoire -20 Aleatoire f+HHI- = ==+ 4 =5
Bulk !l = Levenberg-Marquart ~—Levenberg-Marquart [
10°% : — Levenberg-Marquart + Aleatoiref} >—-30} =—Levenberg-Marquart + Aleatoirel + :J H" - oo T
E 1= Simplex Simplex | [
_”— C : — Simplex + Aleatoire 40| — Simplex + Aleatoire :’ 4‘ m’ -
C L Bof - - -4 LU L "————————‘H}——v

Para

=
1S
N

Circuit électrique
équivalent

Phése de limpedance (°)

AL

Module de l'N'mpedance (Ohm)

R
it i e s (i Sl el i ol i (NN
(4 variables: R, C, Q, a) N N TTTAM
I | [ RN [ R | A (RN
10 1 [ Y 1 Lot L LIt -90! bl L LU
10° 10° 10* 10° 10° 10° 10' 10°

Frequence (Hz) Frequence (Hz)

Fig. 5-6 : Comparaison des spectres calculés par les algorithmes intégrés a EC-Lab pour un circuit
électrique équivalent comportant 4 inconnues.
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Dans notre cas de test avec 4 variables indépendantes, I'algorithme le plus performant est,
d’apreés la Fig. 5-6, I'algorithme S+A. Cela est confirmé par 'obtention de la valeur du critere des
moindres carrés la plus faible soit 1.74. L’algorithme le moins performant semble étre
I'algorithme LM ; les valeurs retournées par l'algorithme LM sont fausses, au moins pour Q et

Crara puisque leur déviations standard sont supérieures a leur valeurs.

Comme le montre le résultat de I'algorithme S+A (Tableau 5-2), le spectre de la mesure et celui
du circuit équivalent sont graphiquement fortement corrélés avec un seuil supérieur a celui fixé
soit X2;,=1.74>107°. Une augmentation du nombre d’itérations ne change pas cette valeur. Lors
de toutes nos expériences, les parametres utilisés pour la mesure et I'identification (nombre de
points de mesure, nombre d’itérations maximal de I'algorithme, seuil) étaient les mémes. Nous
avons généralement eu de bonnes corrélations lorsque le critére X? est inférieur a quelques

unités voire a 'unité.

Nous utiliserons donc I'algorithme du simplexe aléatoire (S+A) qui converge rapidement et qui a

permis d’obtenir la meilleure minimisation du critere.

Configuration contact-GCE R (Ohm) 0 (nFse) Craa (0F) 2
m nr.s« a Para
(MEA RETINE) P
Algorithme Aléatoire 7117 11.93 0.881 19.64 4.65
186872 7.47 1 2688
Algorithme Levenberg-Marquardt 35.29
19 (1 F.s«1) (0.5) (1F)
Algorithme Levenberg-Marquardt + 3874 18.36 0.783 18.86 264
Aléatoire (0.40 Q) (19 fF.s«1) (0.5) (34.0fF) .
3404 17.3 0.808 1.21
Algorithme du Simplexe 5.16
(0.21 Q) (9.1 fF.s1) (0.5) (11.8fF)
5617 14.94 0.835 50.43
Algorithme du Simplexe + Aléatoire 1.74
(0.28 Q) (9.76 fF.sa-1) (0.5) (12.2fF)

Tableau 5-2 : Valeurs des paramétres du circuit équivalent utilisé pour comparer les algorithmes
proposés dans l'interface EC-Lab. Entre parenthéses sont notées les valeurs des déviations standards
associées aux paramétres.

Il faut noter que méme si 'algorithme converge avec un critére minimisé faible, la pertinence de
I'identification et de 'analyse des résultats peut étre questionnable si la topologie du circuit

électrique équivalent n’est pas représentative des phénomeénes physico-chimiques.
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5.2.3 CARACTERISATION DES PARASITES DU BANC DE MESURE

Les interconnexions et les longueurs de cables entre le systeme a I’étude et le systéme de mesure
contribuent toutes a la modification de la valeur de l'impédance que nous cherchons a
caractériser. La caractérisation a vide du banc permet de déterminer les parasites induits par la
chaine pour éventuellement les soustraire lors de la mesure effective (travail assisté par A. Noca,

CEA-Leti).

MEA RETINE R Cable Carte Connectique du

(séche) I 1000 ' pe37 ' mea | potentiostat
1 . l l l
I 1 1 1
| | | |

__cpiste I 1 —_C11 c2 1 — C3 Potentiostat
| | | |
! 1 1 1
[ - T T T
| | | |

Fig. 5-7 : Schéma électrique du banc de mesure d’'impédance. Ici la résistance de 100 k2 permet de
mettre en évidence les perturbations dues aux éléments du montage.

Il est possible de modéliser et de caractériser ces contributions parasites de la méme maniere
que I'impédance du SEME (Fig. 5-7). La caractérisation des éléments parasites de la chaine est
réalisée avec une MEA RETINE seche au bout de la chaine pour prendre en compte la capacité
parasite des pistes de connexion. Une résistance de 100 k() est placée entre les reports de
contact sur la carte MEA 64 voies afin de fermer le circuit. Le spectre d’'impédance mesuré (en
trait plein) de la Fig. 5-8 montre un comportement RC parallele. Le plateau aux basses
fréquences sur le spectre du module (en bleu) indique le comportement résistif avec Rx100 k()
et la décroissance aux hautes fréquences indique un comportement capacitif paralléle avec

C=C1+C2+C3+Cpise (Fig. 5-7).
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Fig. 5-8 : Spectre d'impédance (module en bleu et phase en rouge) pour une mesure sur une charge
R=100 k. La réponse du circuit RC paralléle est représentée en pointillés.
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L’identification donne R=99866 () (0 = 0,367 Ohm) et C=55,17 pF (o = 0,9446 fF). L’effet qui est
visible aux fréquences supérieures a 10 kHz (chute de la phase et chute du module) est lié a cette
capacité parasite. Toutes les contributions parasites peuvent donc étre représentées par une
seule capacité, somme des capacités parasites de chacun des éléments de la chaine, qu’il faudra
considérer dans les mesures. En conséquence, les circuits électriques équivalents que nous
utiliserons pour les expériences en milieu salin et en milieu in vivo sont respectivement

représentés a gauche et a droite sur la Fig. 5-9.

CPE CPE Rsui

Ry
i gy

RTC RTC CMem |
CPara” CPara”
I I

Milieu salin Milieu in vivo

Fig. 5-9 : Circuit électrique équivalents retenus pour représenter le milieu salin (gauche) et le milieu
in vivo (a droite).
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5.3 MODELISATIONS ET SIMULATIONS NUMERIQUES

Dans cette section, nous présentons l'implémentation d’'un modéle numérique appliqué a la
géométrie de la MEA RETINE plongée dans un milieu salin. Les résultats de ce modele seront
comparés avec les mesures expérimentales. Nous décrivons tout d’abord les généralités et les
hypotheses liées a la modélisation du SEME puis nous présenterons les équations implémentées.
La partie mathématique a été reprise des travaux de P. Pham sur I'électrode DBS [42], [84] et

mise en ceuvre avec 'aide de R. Scapolan sur les MEA RETINE [85].

5.3.1 METHODOLOGIE BASEE SUR UN COUPLAGE MATLAB COMSOL MULTIPHYSICS

L’implémentation numérique est réalisée a I'aide du logiciel COMSOL Multiphysics 3.5 basé sur
la méthode des Eléments Finis ( FEM) pour résoudre les équations aux dérivées partielles (EDP)
implémentées a partir de leur formalisme temporel ou complexe [84]. Travailler avec le
formalisme complexe tend a minimiser le temps de calcul du logiciel et la quantité de données
générées puisque la résolution temporelle (ou le nombre d’échantillons) du signal est ignorée.
L’approche temporelle, bien que lourde a mettre en ceuvre, a 'avantage de pouvoir traiter des

cas non-linéaires et variables dans le temps contrairement a 'approche complexe.

Prenons un exemple : imaginons que 'on souhaite connaitre le potentiel dans le milieu sur un
maillage a N nceuds et pour F fréquences différentes. Avec le formalisme complexe N X F valeurs
solutions seront retournées par le logiciel soit une valeur de potentiel sur chaque nceud et pour
chaque fréquence. La résolution temporelle, quant a elle, devra étre effectuée sur au moins une
période (généralement sur trois périodes) pour pouvoir considérer le régime permanent atteint.
Considérons qu’elle utilise P pas de temps pour discrétiser cette période. Alors le nombre de
valeurs calculées sera N X F X P soit une valeur par nceud pour chaque pas de temps et pour
chaque fréquence. L'approche complexe est donc a favoriser tant que le probleme peut étre
considéré linéaire ou est, a défaut, faiblement non-linéaire. Dans le cas d’utilisation d’électrodes
immergées dans un milieu salin,, ce régime non-linéaire apparait pour des tensions supérieures
a quelques dizaines de millivolts et pour des fréquences inférieures a la centaine de Hertz [42].
Pour pouvoir exploiter cette approche complexe, y compris dans le cas de stimuli non-
sinusoidaux, nous avons développé une méthode basée sur un couplage entre COMSOL et

MATLAB (Fig. 5-10).
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Script MATLAB

» Définition des entrées du probléme (tension/courant, forme
signal, bande de fréquence ...)

» Définition des variables a conserver pendant I'exécution de la
fonction COMSOL (potentiel / densité de courant derriere
I'interface, grille de potentiels 2D, etc)

i i | échantillons)

Fonction COMSOL Multiphysics

COMSOL Multiphysics

» Définition de la géométrie

» Définition des EDP a résoudre

» Extraction du modeéle en code
MATLAB

(Néchantillons)
» Post-traitement des données extraites du modele COMSOL
» Spectre de I'impédance du SEME
» Courant/Tension en fonction de la fréquence
» Etc

Fig. 5-10 : Schéma de principe du couplage MATLAB-COMSOL

Les EDP et les géométries sont implémentées dans COMSOL Multiphysics. L’ensemble des
données du modele (équations, constantes physiques, géométries) est ensuite extrait sous la
forme d’une fonction Matlab. Les signaux appliqués sur I'électrode sont générés dans Matlab
puis décomposés par une Transformation de Fourier. Chaque harmonique issu de cette
décomposition, c’est-a-dire un couple tension-fréquence, est utilisé comme entrée de la fonction
COMSOL précédemment extraite. Puis, les harmoniques issus de la fonction COMSOL sont
rassemblés et le spectre est transposé dans le domaine temporel par une Transformation de

Fourier inverse pour étre analysé.

Pour utiliser une telle méthode, plusieurs hypothéses doivent étre faites sur les phénomenes

considérés et leur modélisation.
5.3.2 LES HYPOTHESES DANS LE MODELE
Pour simuler I'impédance du systéme électrode-milieu environnant, nous devons modéliser :

Le milieu extracellulaire dans lequel baignent les électrodes,
Les phénomeénes a l'interface électrode-milieu extracellulaire,

Les électrodes/matrices d’électrodes permettant la délivrance des stimuli,

YV V VYV V

Eventuellement les cellules selon les conditions expérimentales a modéliser.
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Quatre hypotheéses principales sont faites pour I'implémentation du modéle numérique.

1ere hypotheése : La réponse du milieu est linéaire.

Nous faisons I'hypothese que la réponse du milieu aux excitations électriques est linéaire. Cette
hypothése permet d’utiliser le formalisme complexe des EDP pour modéliser le SEME. Cela nous
permet également de travailler avec n’importe quelle forme de stimulus en utilisant la

Transformée de Fourier.

2¢me hypothése : La contribution des phénoménes d’oxydoréduction dans le SEME est négligée.

Dans cette premiere approche de modélisation de la stimulation électrique, les courants
faradiques ne sont pas modélisés car les tensions et les fréquences de travail utilisées pour les
mesures ne font a priori pas intervenir de réactions électrochimiques. Seuls les courants

capacitifs liés a la formation de 'EDL a 'interface sont pris en compte.

3eme hypothese : L’EDL se comporte comme une capacité linéaire.

Cette hypothése implique que d'une part, nous utilisions le modele de Gouy-Chapman
représentant uniquement la couche diffuse et, que d’autre part, lorsque la densité de courant sur
I'électrode augmente la valeur de la capacité reste inchangée. Comme expliqué précédemment
cela reste vrai tant que les niveaux de tension appliqués sur I'électrode sont faibles. L’EDL est

modélisée par I’équation ci-dessous [42] :

Cog = 225 Equation 5-2

/1Debye

On peut alors définir, avec la connaissance de la résistance Rguix qui représente la conductivité du

I’électrolyte, la constante de temps t associée a la formation de 'EDL, par la relation :

1

Togt = ———— Equation 5-3
RBuikCedl

Les contacts métalliques et les couches d’oxyde qui isolent les pistes métalliques sont considérés

respectivement comme des conducteurs et des isolants parfaits.

4¢me hypothese : L’activité électrique cellulaire est négligeable.

Considérant le milieu in vivo, il faudrait tenir compte de l'activité électrique environnante
puisque nous réalisons une mesure électrique. Il existe plusieurs modeles théoriques de
I'activité électrique membranaire, notamment le modele de Hodgkin-Huxley [35]. Or, les niveaux
de tension/courant qu’enregistrent les circuits dédiés a I'étude des signaux biologiques sont tres

faibles. En effet, la variation du potentiel mesuré sur I'électrode par rapport au potentiel de
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repos du milieu environnant évolue généralement entre 10 pV et 1 mV [91]. Ainsi, lors de la
mesure électrique de tensions allant de plusieurs dizaines de millivolts a plusieurs volts, la
participation de l'activité électrique endogéne peut étre considérée comme négligeable. Le

modele de Hodgkin-Huxley n’est donc pas intégré au modeéle numérique.

5.3.3 EQUATION DE L’ELECTROCINETIQUE UTILISEE DANS COMSOL

Ces hypotheses étant faites, nous définissons dans ce paragraphe I'équation de I'électrocinétique
qui régit les mouvements des charges dans le milieu. Ce phénomene est soumis aux équations de

Maxwell qui régissent I'électromagnétisme. L’équation de Maxwell-Faraday décrit :

m(f) = - Z—f Equation 5-4
ou E estle champ électrique [V.m1] et Bestle champ magnétique [Tesla=kg.s2.A-1].

Nous faisons I'hypothése que les fréquences de travail en stimulation électrique étant bien

inférieures au MHz, les variations du champ magnétique peuvent étre considérées comme

négligeables ainsi m(ﬁ ) =0.
Ceci implique un champ électrique évoluant comme un gradient de potentiel tel que :
E=—grad(V) Equation 5-5
ou V est le potentiel électrique [V].
Ensuite la loi de Maxwell-Ampeére décrit :
m(ﬁ) = UoJc+oEo Z—f Equation 5-6

ou py est la constante de perméabilité magnétique du vide (4mx107 kg.m.A2.52), g, est la
constante de permittivité électrique du vide (8.85.10-12 kg-.m=3.A2.s%) et j. est le vecteur de

densité de courant de conduction (A.m-2) qui est défini par :

jo = oE Equation 5-7

L'analyse vectorielle montre que la divergence d'un rotationnel est toujours identiquement nulle

telle que pour tout vecteur A:

div (m(ﬁ)) =0 Equation 5-8

Ainsi en calculant la divergence de I'équation de Maxwell-Ampére, on obtient :
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div (W (£)> = div (O'E + & 3-?) =0 Equation 5-9

Ho

Lors de l'introduction d'une électrode dans un tissu vivant, I'hypothése est faite qu'un film de
liquide extracellulaire vient mouiller la surface de I'électrode [92]. Ainsi les charges mises en
mouvement dans le milieu sont principalement les ions de la solution saline. La description de la
distribution du champ de potentiel dans le liquide extracellulaire est faite par I'’équation ci-

dessous.

, — agrad(v(t) ’ ,
div (—agrad(V(t)) - s“qu()) =0 Equation 5-10
ou V(t) est un signal de stimulation quelconque.

Le liquide extracellulaire est un liquide diélectrique et conducteur, donc avec ses propres

constantes O et € qui sont respectivement la conductivité et la permittivité du bulk.

Si I'on suppose le systeme linéaire et invariant dans le temps, pour un signal d’excitation
sinusoidal le signal de sortie sera sinusoidal de méme fréquence avec une atténuation sur

I'amplitude et un déphasage entre I'entrée et la sortie.
Le signal V(t) peut donc étre mis sous la forme :
V(t) = Vjelet Equation 5-11
ol V§ est 'amplitude complexe du stimulus et i = v/—1. Ceci transforme I'équation 3-14 en :
div (—U*W(VJ)) =0 Equation 5-12
avec ¢ " la conductivité complexe dépendant de la fréquence telle que :

0" =0 +iwe Equation 5-13

Ainsi I'équation temporelle est transposée dans le domaine complexe permettant une

manipulation des grandeurs plus aisée grace a I'analyse harmonique.

5.3.4 LES CONDITIONS AUX LIMITES

La formulation proposée dans le paragraphe précédent permet de définir le comportement
électrique du bulk. Dans ce paragraphe, c’est le comportement des interfaces, notamment celui
de l'interface électrode-milieu salin qui est présenté en utilisant le cas de la MEA RETINE comme

exemple.
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La représentation géométrique du bulk est une boite cylindrique (Fig. 5-11) dont les trois
frontiéres constituent les limites du calcul. La matrice d’électrode présente des parties
métalliques et isolantes qui sont considérées comme idéales. Pour compléter le modéle, il reste a

définir les conditions aux limites sur le volume et sur les frontieres internes.

1 mm

Fig. 5-11 : Représentation de la MEA RETINE (1éme génération) avec COMSOL Multiphysics 3.5

Deux conditions différentes sont nécessaires pour décrire le comportement du courant aux
frontiéres. La condition de Neumann homogene représente les frontiéres ou aucun courant ne

passe tel que :

—o*VV;.n=0 Equation 5-14
N = R T s s 1] )
ou 7 est le vecteur normal a 'interface dirigé vers I'extérieur.

L’EDL ayant été approximée a une couche mince, elle est également représentée par une
condition aux limites. Cette condition aux limites modélisera la chute de potentiel, entre
I’électrode et le milieu, qui est présente dans cette capacité. La condition de Robin modélise les

frontiéres ou le courant normal passe. Elle est définie ainsi dans le modele complexe :

—0* V{7 = —iwC,q AV Equation 5-15

Le terme Cgp; dans I'équation ci-dessus représente le comportement capacitif de l'interface
décrit au paragraphe 2.2.1.1 (Partie 1). Elle est définie comme une capacitance c'est-a-dire en
unité de capacité par unité de surface [F.m2]. Pour de faibles tensions (moins de quelques
dizaines de millivolts), 'épaisseur de la double couche électrique est approximée a la longueur
de Debye Apepye soit pour une solution de [NaCl]=137 mmol, une largeur de 0.8 nm [84]. La

valeur de la capacitance surfacique est donc donnée par I'équation 3-7, rappelée ci-dessous :

&€& _ 785%x8.85x107"2

_ = 0.87 F.m™2
Aoenye 0.8+ 10~ m

Cear =
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5.4 SYNTHESE

Ce chapitre a permis de mettre en place des outils pour la validation du comportement des MEA

RETINE que nous souhaitons mettre en ceuvre dans le milieu in vivo.

Un banc de mesure d'impédance permettra de caractériser expérimentalement en milieu salin
les électrodes. Ce banc comprend des éléments permettant la reprise des contacts de la MEA
RETINE sur une carte a laquelle est connectée un potentiostat. La caractérisation des parasites
ajoutés a la mesure par le banc permettra de tenir compte de cette composante dans les mesures

effectuées par la suite.

Pour renforcer cette phase de caractérisation nous avons mis en place, a partir de travaux
préexistants, un modeéle mathématique basé sur les équations de Maxwell et la théorie de la
double couche électrique. Ce modele représentant le milieu salin est valide sous les hypotheses
exposées dans ce chapitre, notamment la représentation de la double couche électrique par une

capacité linéaire.
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Chapitre 6: EXPERIENCES EN
MILIEU SALIN

Dans ce chapitre, nous validons en premier lieu le modéle numérique grdce a la macroélectrode de
référence puis en second lieu, avec ce modéle numérique, nous validons le bon fonctionnement de la
MEA RETINE et établissons un comportement référence de cette derniére pour les expériences en

milieu in vivo.
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6.1 VALIDATION DU MODELE NUMERIQUE AVEC L’ELECTRODE MEDTRONIC 3389

L’électrode Medtronic 3389 est une électrode commerciale dont la technologie est stable. Elle

nous sert de référence pour notre modele numérique.

6.1.1 PROTOCOLE

Les mesures sont réalisées entre les deux contacts métalliques distaux de I'électrode (mesure a
deux points) a 10 mVpp (Volt créte a créte) sur la bande de fréquence [1 Hz, 1 MHz] a I'aide du
potentiostat VMP2. Ces mesures sont réalisées dans du PBS ([NaCl]=137 mM). Les simulations

sont réalisées avec la méthode décrite dans le chapitre précédent.

6.1.2 RESULTATS DE MESURE ET SIMULATION

La Fig. 6-1 est extraite du rapport de stage de R. Scapolan [85]. La courbe « Helmoltz model »
représente le résultat de la simulation qui a été réalisée avec COMSOL Multyphysics par R.

Scapolan en utilisant les mémes parameétres que ceux décrits précédemment au chapitre 5 §5.3.

MEDTRONIC ddp= 10mVpp T=21.4 Celsius [NaCl]=137mM MEDTRONIC ddp= 10mVpp T=21.4 Celsius [NaCl]=137mM

= Measurement = Measurement
0 Helmoltz model

3

0 Helmoltz model - e @Be O 80

S

o
S
T

&

Impedance (Q)

Impedance phase (deg)
g &

2 3 4 2 3 4
10 10 10 10 10 10 10 10 10 10 10 10 10 10

Frequency (Hz) Frequency (Hz)

Fig. 6-1 : Comparaison des spectres d'impédance issus de la mesure dans le milieu salin et de la
simulation COMSOL entre les deux contacts distaux d’une électrode Medtronic 3389.

La représentation dans le diagramme de Bode montre que les gabarits des courbes sont
relativement proches. En particulier, les courbes de module sont tres proches a haute fréquence.
Le résultat issu de la simulation COMSOL est équivalent a un circuit CR série de valeurs, R=190 ()
et C=1.43 pF donnant une fréquence de coupure f:=585.7 Hz. On note que la courbe
expérimentale est décalée en fréquence et que la forme du spectre différe de celle d'un circuit CR
série idéal. La pente du module a basse fréquence est moins importante que celle de la
simulation et la valeur minimale de phase atteinte est d’environ -82 ° contre les -90 ° d’un circuit

CR série. A haute fréquences, la valeur maximale de la phase mesurée est de -5 ° contre une
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phase théorique nulle. On peut estimer graphiquement une fréquence de coupure de 1kHz pour

la mesure.

6.1.3 INTERPRETATION

Les courbes de module étant proches a haute fréquence, le modéle numérique estime
correctement la résistance du milieu. La fréquence de coupure du filtre étant différente, on en
déduit que la valeur de la capacité de double couche est surestimée par le modeéle. La chute de la
phase a haute fréquence s’explique par la présence de la capacité parasite présentée au chapitre

précédent (§0).

La différence de pente sur la courbe du module a basse fréquence et I'erreur sur I'estimation de
la phase (+10 °@f<10 Hz et de -5 °@50 kHz) sont dues au fait que la modélisation par une
capacité idéale de la double couche électrique dans le modele numérique est insuffisante. Il
serait préférable d’utiliser un élément a phase constante; cependant sa modélisation
mathématique reste un sujet de recherche actuel, les spécialistes ne s’accordant pas encore sur

les origines de ce comportement [40], [43], [49], [50].

A ce niveau de I'étude, c’est essentiellement le gabarit de la courbe qui nous intéresse, soit une
estimation correcte de la résistance et de la fréquence de coupure du filtre (le « coude » sur la
courbe de module d’'impédance). En considérant ces résultats obtenus sur I'électrode Medtronic
3389, nous considérons notre modele numérique acceptable tout en sachant qu’il faudra
prendre en compte que la simulation surestime la capacité présente a l'interface. Ceci nous
permettra d’estimer par la suite si la réponse de la MEA RETINE est correcte par rapport au

modele avant de I'utiliser pour des expériences in vivo.
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6.2 COMPARAISON SIMULATION ET EXPERIMENTATION POUR LA MEA RETINE

Dans cette section, nous utilisons le modeéle numérique précédemment validé pour montrer que
le comportement de la MEA RETINE en sortie de fabrication est cohérent avec celui attendu en
simulation. De cette maniére, le gabarit de référence obtenu pourra étre comparé avec celui
obtenu en milieu in vivo et validé afin d’assurer que 'implantation n’a pas endommagé la MEA
RETINE et que les expériences pour démontrer l'existence de la déformation des signaux

problématique sont par conséquent réalisées dans des conditions adéquates.

6.2.1 PROTOCOLE

La méme comparaison que pour I'électrode Medtronic 3389 des résultats de simulation avec les
mesures est réalisée avec la MEA RETINE 1¢e génération pour deux configurations: contact-
grande contre-électrode (GCE) et contact-contact. Les mesures sont réalisées a 10 mVpp (Volt
créte a créte) sur la bande de fréquence [100 Hz, 200 kHz] a 'aide du potentiostat VMP2. Ces
mesures sont réalisées dans du PBS ([NaCl]=137 mM). Les simulations sont réalisées avec la

méthode décrite dans le chapitre précédent.

6.2.2 RESULTATS DE MESURE ET SIMULATION

Dans le cas d'une mesure contact-grande contre-électrode (Fig. 6-2gauche), aux basses
fréquences, 'écart des modules d’impédance est supérieur a 100 k( tandis qu’aux hautes
fréquences, les valeurs mesurées et simulées du module sont équivalentes (|Z|x5 k). Sur le
diagramme de phase, le décalage entre la mesure et la simulation est de +20 °@100 Hz et -
15°@200 kHz. L’excursion de phase en mesure est donc inférieure de 35° aux résultats de
simulation. I faut noter également sur le diagramme du module que la pente de la courbe de
mesure est non nulle a haute fréquence. Ainsi, le gabarit du spectre est encore moins proche de

celui d’un circuit CR série que dans le cas de I'électrode Medtronic 3389.

Par rapport au cas précédent, dans le cas d’'une mesure contact-contact (Fig. 6-2droite), les
modules d'impédance sont plus importants avec |Z|= [20 kQ, 20 M(}]. L’excursion de la phase est
plus faible avec ¢=[-72 °, -18 °] soit environ 30% de diminution. Le plateau résistif visible sur le
spectre de module de I'impédance de I'électrode Medtronic 3389 a complétement disparu pour

les mesures avec les microélectrodes.
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Fig. 6-2 : Comparaison des spectres d'impédance issus de la mesure dans le milieu salin (10 mVp) et
des simulations FEM pour la MEA RETINE entre, a gauche, le contact 1 (au centre) et la grande
contre-électrode (GCE) et a droite, entre le contact 1 et le contact 9.

6.2.3 INTERPRETATION

Tout d’abord, les gammes d’impédances se décalent vers les fortes impédances avec la
diminution de taille des électrodes. Cela est principalement dii a I'impédance de 'interface qui
au premier ordre est inversement proportionnelle a la surface de I'électrode [72]. Or, la
tendance actuelle utilisée pour augmenter la sélectivité d’activation de la stimulation (résolution
spatiale) consiste a réduire progressivement les surfaces de contact électrodes-tissu tout en
augmentant le nombre d’électrodes. Or, il est important d’avoir une idée de la gamme totale
d’'impédance qui sera rencontrée pour les applications visées avant de concevoir le systeme de
stimulation.

En passant de I'électrode Medtronic 3389 a la MEA RETINE, le spectre s‘éloigne encore de celui
d'un circuit CR série. Les résultats d’Ahuja et al. [72] montrent que la variation de taille
n'impacte pas la pente de la courbe a basse fréquence. Dans notre cas, cette variation s’explique
probablement par une rugosité plus importante de la surface des parties métalliques de la MEA
RETINE [43], [78]. Ceci induit un décalage avec la simulation flagrant puisque celle-ci considere
des surfaces parfaitement lisses ce qui n’est généralement pas le cas dans la réalité [93]. La
représentation des informations de l'impédance dans un plan complexe (Fig. 6-3) souligne

encore plus ce décalage du modele numérique avec la réalité.
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Fig. 6-3 : Représentation dans le plan complexe des spectres d'impédance des deux configurations
présentées pour la MEA RETINE.

L’EDL se comporte bien comme une pseudo-capacité qui est mieux modélisée par un élément a

phase constante (CPE).

6.2.4 VALIDATION DU CIRCUIT ELECTRIQUE EQUIVALENT RETENU

Pour démontrer cette affirmation et valider le circuit électrique équivalent retenu, plusieurs
identifications sont réalisées avec 'aide de quatre circuits électriques équivalents (Fig. 6-4).
Leur topologie évolue du circuit CR série simple (type simulation numérique) au circuit retenu

au chapitre précédent sans la résistance de transfert de charge (les mesures étant réalisées a

10mVpp).
Cﬁ)L R Bulk Cﬁ; E R Bulk
W (——WW
a) b)
CEDL R Bulk CPE R Bulk

C ) CPara d )

Fig. 6-4 : Quatre topologies de circuits électriques équivalents pour I'identification en milieu salin.

Dans le circuit CR série (Fig. 6-4a)), la capacité Cep, modélisant I'EDL est remplacée par un CPE
(Fig. 6-4b)). Enfin, pour chacune des topologies a) et b), une capacité paralléle Cpar, représentant
les parasites est ajoutée (Fig. 6-4c) et d)). Les résultats sont présentés sur la Fig. 6-5 et les

données relatives aux identifications sont consignées dans le Tableau 6-1.
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Fig. 6-5 : Spectre d'impédance pour la configuration contact-GCE réalisé dans du PBS avec les tracés
des identifications sur quatre types de circuit (CR, QR, CR//C et QR//C).

Sur la Fig. 6-5, on distingue deux groupes de courbes d’identification : en rouge, les deux circuits

utilisant une capacité pour modéliser 'EDL et en bleu les deux circuits utilisant un CPE pour

modéliser 'EDL. Graphiquement, les circuits comprenant le CPE correspondent mieux a la

mesure surtout aux basses fréquences. De plus, dans chacun des groupes, les circuits

comprenant la capacité parallele, qui modélise les parasites, correspondent mieux a la mesure

surtout aux hautes fréquences.

Configuration contact 1-GCE
(MEA RETINE) Reuk (Ohm) CepL (nF) Q (nF.se1) a Cpara (DF) X2
Topologie circuit
Modéle COMSOL 4897 9.94 --
3977 7.25
a) Circuit CR 11.42
(0=0.17Q)) (0=0.26fF)
3363 17.26 0.809
b) Circuit QR 5.24
(0=0.20Q) (0=4fF.s*1) (0=0.5)
6253 7.23 53.53
c) Circuit CR//C 6.53
(0=0.21Q) (0=11.8fF) (0=11.8fF)
5617 14.94 0.835 50.43
d) Circuit QrR//C 1.74
(0=0.28Q) (0=9.76fF.s*1) (0=0.5) (0=12.2fF)

Tableau 6-1 : Valeurs des paramétres de quatre circuit équivalent utilisés pour identifier la mesure
effectuée sur la configuration contact-GCE dans du PBS.

Les données du Tableau 6-1 étayent ces conclusions. Les déviations sur les valeurs des

parameétres du circuit sont toujours inférieures au pourcent (exception faite de a dont la

déviation est toujours 0.5). La derniére colonne du tableau présente la valeur du critére X2 Les
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analyses graphiques sont confirmées par I'évolution du critere, c’est-a-dire que d’une part la
correspondance augmente si on choisit d’utiliser un CPE plutoét qu’'une capacité pour modéliser
I'EDL et d’autre part, 'intégration de la capacité parasite dans le circuit équivalent améliore la
correspondance et permet d’accéder aux valeurs « réelles » des autres éléments du circuit. Ces
résultats montrent que le circuit électrique équivalent retenu (Fig. 5-9) est bien approprié pour

représenter I'impédance en milieu salin.

Finalement, nous tirons une troisiéme conclusion a partir de ces résultats : la modélisation de
I'EDL a l'aide d’'une capacité n’est pas valable dans toute la gamme d’électrodes possibles et par
conséquent l'utilisation d’'un élément a phase constante est nécessaire. Nous observons
cependant que les simulations COMSOL estiment correctement (Fig. 6-2 et Fig. 6-5) la gamme
de niveaux d’impédance : [200 (), 100 kQ] pour la Medtronic 3389, [5 k(, 200 kQ] pour la MEA
RETINE en configuration contact-GCE et [20 k(}, 30 MQ] pour la MEA RETINE en configuration

contact-contact.

6.3 SYNTHESE

Cette étude, préalable a des implantations en milieu in vivo, a permis de caractériser la MEA
RETINE, en allant jusqu’a l'identification des données d’'impédance sur des circuits électriques
équivalents. Ces résultats ont été consolidés par la comparaison de la mesure avec un modéle

numérique représentant le milieu salin.

La caractérisation du SEME en milieu salin nous a néanmoins montré les limites du modeéle
numérique mis en place dans le chapitre 5, I'utilisation d’'un CPE étant nécessaire pour modéliser
correctement la double couche électrique et ainsi obtenir une bonne correspondance avec la

réalité.

Cependant, au vu de la bonne correspondance des gammes d’impédance entre mesures et
simulations, nous estimons que le modéle numérique pourra contribuer au dimensionnement du

systeme présenté dans la partie 3.
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Chapitre 7: EXPERIENCES EN
MILIEU IN VIVO

Dans ce chapitre, nous mettons en évidence la problématique liée a la délivrance des stimuli
électriques (cf. Partie 1 chapitre 3), et justifions l'intérét de l'intégration de la mesure d'impédance

dans I'implant afin de pouvoir estimer régulierement I'impédance in situ.

Pour cela, nous présentons tout d’abord, le banc de mesure qui a été installé a lInstitut des
Neurosciences de la Timone (INT). Nous comparons ensuite des impédances mesurées en milieu
salin et en milieu in vivo ce qui nous permet de valider le circuit électrique équivalent retenu pour
représenter le milieu in vivo. Pour terminer, nous montrons des cas réels de filtrage des signaux

contrélés en tension et de saturation du stimulateur contrélant des signaux en courant.
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7.1 BANC DE MESURE ET PROTOCOLE EXPERIMENTAL

Les expériences in vivo utilisant les MEA RETINE ont été réalisées avec 1'équipe de F. Chavane a

I'INT dans le cadre d’expériences de stimulation rétinienne sur des rats.

Le banc de mesure est le méme que celui utilisé dans le milieu salin (Fig. 7-1). Les mesures sont
toujours effectuées entre un contact et la grande contre électrode (GCE) en mode PEIS, en
limitant le passage aux basses fréquences pour éviter de générer de I'électrochimie et par

conséquent de dégrader le systéme électrode-tissu.

Interface EC-Lab® Potentiostat VMP2 Interface multiplexeuse (Carte MEA + Cable DB37) MEA RETINE implantée
Mesure et identification ” > dans 'espace
o sous-rétinien du rat

Fig. 7-1 : Banc de mesure constitué des mémes éléments que pour I'étude en milieu salin avec la MEA
RETINE implantée dans la rétine du rat.

La MEA RETINE est implantée chez le rat par un chirurgien (S. Roux ou F. Matonti, INT). Une
petite incision peu profonde est pratiquée sur le dessus du globe oculaire, puis du liquide
physiologique (BSS pour Balanced Saline Solution, Braun Medical inc) est injecté dans
I'ouverture, entre I'épithélium pigmentaire et la rétine, afin de décoller la rétine et de pouvoir
insérer la MEA dans 'espace sous-rétinien. La difficulté consiste ensuite a positionner la matrice
a I'endroit désiré sous la rétine. Généralement, c’est la fovéa qui est visée car c’est une zone de
grande concentration de photorécepteurs, présentant donc une plus forte probabilité

d’activation des cellules lors de la stimulation [94].

Il existe un temps de « stabilisation » de la MEA dans les tissus qui dépend de la qualité de
I'implantation. En effet, 'introduction de liquide physiologique dans l'espace sous-rétinien
implique que la MEA n’est pas obligatoirement a proximité des tissus d’intérét des le début de
I'expérience. L’utilisation de la mesure d’'impédance peut permettre de vérifier la stabilisation de
I'implantation a l'aide d’un suivi temporel de I'impédance et des variations temporelles des

valeurs des éléments du CEE.
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7.2 COMPARAISON DES RESULTATS OBTENUS EN MILIEU SALIN ET EN MILIEU IN VIVO

Le banc de mesure présenté précédemment a permis de réaliser plusieurs campagnes de mesure
dans les locaux de I'INT. Lors de chaque expérience, les électrodes sont testées au préalable dans
un milieu salin, ici du BSS. Cela permet de revérifier sur site quels contacts des MEA RETINE sont

fonctionnels avant implantation.

Cette section présente une comparaison des spectres obtenus dans le BSS et en milieu in vivo. De
cette fagon, nous vérifions que 'implantation est valable avant de passer aux expérimentations
in vivo spécifiques. Dans un premier temps, nous comparons 'ensemble des mesures réalisées
en salin et en in vivo. Puis pour montrer la validité du CEE retenu, une courbe est choisie pour

chacun des cas salin et in vivo et identifiée au circuit adéquat.

7.2.1 COMPARAISON SUR L’ENSEMBLE DES MESURES REALISEES A L'INT

7.2.1.1 Protocole

Les spectroscopies d'impédance ont été réalisées sur 33 contacts de quatre MEA 2éme génération
(17 contacts effectifs) implantées dans quatre rétines de rats différents. Les mesures présentées
ont été réalisées a différents temps post-implantation entre un contact et la grande contre-
électrode de la MEA. Les spectres sont présentés sur la Fig. 7-2 : en bleu les mesures réalisées en
BSS (30 mesures échantillons) et en rouge dans la rétine (110 mesures échantillons). Les
courbes en jaune sont les spectres moyens. La limite basse de la bande de fréquence est 100 Hz

car en-deca les signaux sont trop bruités (bruit a 50 Hz).

7.2.1.2 Résultats

La différence entre les courbes « BSS » et les courbes «in vivo » est tres significative (fleches
pointillées). Sur le module, I'écart aux basses fréquences (f<1 kHz) est de quasiment deux
décades et les niveaux d’impédance dans le milieu salin sont supérieurs au mégohm pour
f=100Hz. Aux hautes fréquences, les niveaux de module d’impédance sont presque équivalents.
Sur le spectre de phase, la remontée du spectre du BSS est limitée a -50 °, tandis que celle du
spectre «in vivo » atteint -15 °. Bien que la transition du régime capacitif (basses fréquences)
vers le régime résistif (hautes fréquences) ne soit pas tres marquée, notamment dans le cas du

BSS, on note un décalage de la fréquence de coupure de 100 kHz a #1 kHz aprés implantation.
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Fig. 7-2 : Spectres d'impédance (a gauche, le module et a droite, la phase) et spectres moyens (en
jaune) réalisés dans du BSS (en bleu) et dans le milieu in vivo (en rouge). Figure reprise de [95].

7.2.1.3 Discussions

D’apres ces observations sur les spectres d'impédance mesurés et en revenant sur les
contraintes de délivrance des stimuli électrique, on peut affirmer que le milieu salin est plus
contraignant que le milieu in vivo. En effet, les niveaux d’'impédance étant plus importants de
deux décades en milieu salin, la saturation du stimulateur surviendra pour des niveaux de
courant plus faibles et le filtrage des stimuli sera plus marqué avec une atténuation plus

importante du signal.

Cette étude montre qu’il existe une différence importante dans les phénomeénes physico-
chimiques et les objets qui définissent 'impédance dans le cas d’'une mesure en BSS et dans le
cas du milieu in vivo. Pour analyser cette différence, nous comparons dans le paragraphe suivant
deux mesures, réalisées dans chacun des milieux, et réalisons une identification avec le circuit

électrique équivalent précédemment retenu.
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7.2.2 COMPARAISON DE DEUX MESURES

7.2.2.1 Protocole

Nous comparons deux mesures réalisées au méme niveau de tension 10 mVpp et sur le méme
contact d’'une MEA RETINE 2éme génération (configuration E16-GCE, MEA21). Une mesure a été

réalisée dans du BSS (solution tampon) et I'autre apres implantation sous la rétine du rat.

7.2.2.2 Résultats

La différence entre les deux spectres présentés sur la Fig. 7-3 est semblable a celle relevée entre
les deux jeux de données (BSS et in vivo) présentés sur la Fig. 7-2. Les conclusions tirées de cet
exemple précis pourront éventuellement étre étendues a l'ensemble des courbes. Les
identifications ont été calculées pour le circuit équivalent de la Fig. 5-9. Pour ce test, les niveaux
de tension de balayage étant de 10 mVpp, les valeurs de la résistance de transfert de charge sont
trés importantes et leur influence sur le spectre analysé est négligeable. Les résultats

numériques sont consignés dans le Tableau 7-1.

La derniére colonne du Tableau 7-1 quantifie la qualité des identifications de la mesure en BSS
et en milieu in vivo avec respectivement X?=0.108 et X*=0.499. Ces résultats inférieurs a 'unité
montrent la forte corrélation entre les spectres calculés des circuits équivalents et ceux

provenant des mesures en BSS et en milieu in vivo.
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Fig. 7-3 : Comparaison des spectres mesurés en BSS et en milieu in vivo sur une MEA RETINE dans une
configuration contact-GCE. Les spectres issus des identifications du circuit équivalent de la Fig. 5-9
gauche sont représentés a 'aide de marqueurs (rond pour le milieu salin et carré pour le milieu in

vivo).
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Configuration contact 16-GCE Rou (Ohm) 0 (nFse) Cotem (0F) Craa (0F) 2
Bulk m nr.s« a Mem Para
(MEA RETINE) P P
5237 0.804 0.936 85.6
Mesure BSS 0.108
(0.389) (10fF. s«1) (0.5) (18fF)
3086 125 0.847 41.4 85.2
Mesure RAT 0.499
(0.289) (12pF. sa-1) (0.5) (12fF) (18fF)

Tableau 7-1 : Données issues des identifications des courbes de mesure en BSS et en milieu in vivo. Les
valeurs entre parenthéses correspondent a I'écart type sur la valeur retournée

7.2.2.3 Interprétations

On remarque que la résistance Rpui est plus faible en in vivo qu’en BSS mais reste du méme ordre
de grandeur soit quelques kilohms. La «capacité d’interface» modélisée par Q est plus
importante de deux ordres de grandeurs en in vivo. Cela est confirmé par le fait que le spectre est
décalé vers les basses fréquences apreés implantation. La surface de l'électrode semble avoir
augmenté apres implantation, ce qui est impossible. Pour tenter d’expliquer un tel phénomene,
on peut supposer que la présence dans le milieu in vivo d’éléments chargés sur la surface de
I’électrode tels des protéines contribuent a étendre la zone d’EDL et augmenter virtuellement la

capacité a l'interface [95].

Le circuit équivalent présenté a la Fig. 5-9 permet de rendre compte trés précisément (X trés
faible) des résultats de mesure en milieu in vivo. Grace a la séparation des composantes de
I'interface (CPE//Rrc) et du milieu (Rpuik//Cumem) nous pourrons estimer les signaux délivrés aux
tissus (Fig. 7-4). Ce circuit équivalent sera également utilisé pour représenter le milieu in vivo

dans la partie 3 ol nous présenterons notre stratégie de stimulation.

CPE
IStim iTissu
R
Bulk
RTC
Ve,:
Stim @ vTissu
CMem

Fig. 7-4 : Séparation des composantes de l'interface et du milieu dans I'impédance grdce a la
représentation de 'impédance par un circuit électrique équivalent.
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7.3 MISE EN EVIDENCE DE LA PROBLEMATIQUE EN MILIEU IN VIVO

Dans cette section, nous mettons en évidence les contraintes que génere 'impédance dans des
cas réels de stimulation électrique en milieu in vivo. Deux exemples sont présentés : d’abord le
filtrage des stimuli controlés en tension puis la saturation de 'étage de sortie d’'un stimulateur
controlant les stimuli en courant. Ces deux exemples illustrent I'intérét de pouvoir estimer,

comme décrit précédemment, les signaux effectivement appliqué aux tissus.

7.3.1 FILTRAGE DES STIMULI CONTROLES EN TENSION

Pour montrer le filtrage appliqué au signal transmis au milieu (vrisi), nous avons placé une
résistance Rs, de valeur négligeable, en série avec 'impédance du SEME (Fig. 7-5gauche). Cette
méthode permet de mesurer le courant traversant I'impédance. A partir du schéma du CEE
validé a la section précédente (Fig. 7-4), on peut écrire :

Rpuik/Rs

Iricgy = —————7V FEquation 7-1
Tissu 1+jwRByikCMem Rs q

; RBuik

Vrissu = ZTissulTissy = ——
Tissu Tissu‘Tissu 1+jwRpyu1kCMem

Afin de simplifier 'analyse des courbes, on peut constater que la fréquence de coupure du filtre

RpuikCyem parallele est de quelques centaines de kilohertz puisque Rpun#5 kQ et Cyem# 100 pF

1

soit f; = ~ 318 kHz. Ainsi, le gain entre v, €t vps est approximativement de

27 RpuikCMem

Rpuix/Rs avec un déphasage nul. Le signal mesuré sur la résistance a donc approximativement

le méme gabarit que le signal transmis aux tissus a un gain pres.

Pour 'exemple, un signal carré biphasique (15 V, 1 kHz, 100 ps par phase) est appliqué dans une
configuration monopolaire (contact-GCE) sur la MEA RETINE implantée (Fig. 7-5droite). Les
valeurs des parametres du signal, notamment la fréquence, ont été choisies afin d’atténuer le
filtrage pour des questions de lisibilité. En effet, pour des valeurs de tension et de fréquence plus

faibles, seul un pic trés étroit est mesuré.

On remarque bien un filtrage de type passe-haut avec uniquement les fronts du signal carré de
stimulation (vsrm) qui sont transmis au tissu. Ce filtrage dépend de I'impédance du SEME. La
connaissance de I'impédance par la mesure puis par l'identification sur un circuit électrique

équivalent permettrait d'anticiper I'effet de ce filtrage sur le signal.
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Rétine (‘:lu rat
Mode tension controlée

d Istim|1

= o o

VStim

‘

5.00 Vidiv| 500 psidiv] Stop 0.00V|
9.40 V offset 10.0kS 20MSis]Edge  Positive

Filtrage passe-haut

Fig. 7-5 : A gauche, le montage électronique (A. Noca, CEA-Leti) permettant d’observer la forme du
signal délivré dans le tissu et a droite une capture d’écran de l'oscilloscope avec le signal généré par
le stimulateur (Vsry) et le signal mesuré sur la résistance série (Vgs).

7.3.2 SATURATION DE L’ETAGE DE SORTIE DU STIMULATEUR

Pour montrer un cas de saturation de l'étage de sortie, nous avons observé la tension
développée aux bornes d’un stimulateur générant des stimuli en courant (Fig. 7-6gauche) et
dont l'excursion de tension de sortie est bornée a [-2.5 V, 2.5 V], cest-a-dire la tension
d’alimentation de I'étage de sortie.

o Mode courant controlé
Rétine du rat

Générateur Vsﬁm 10uA ‘r\

de signaux
arbitraires Oscilloscope

vStim_SOyA

""""" imebase 10009
2.00 Vidiv 5.00ms/div|Stop  -275 mV
5.00 ms/div 500kS 10 MS/s|Edge  Positive

Saturation de I’étage de sortie

Fig. 7-6 : A gauche le montage électronique permettant d’observer la forme du signal délivré dans le
tissu et a droite une capture d’écran de I'oscilloscope avec le signal généré par le stimulateur (Vsgiv)
et le signal mesuré sur la résistance série (Vgs).

Deux signaux carrés biphasiques (10 uA/50 uA, 80 Hz, 1 ms par phase) sont appliqués dans une

configuration monopolaire sur la MEA RETINE implantée (Fig. 7-6droite).

On remarque que bien qu’étant appliqué sur la méme impédance, le signal de 50 pA d’amplitude
ne développe pas une tension supérieure a celle correspondant au signal de 10 pA ; celle-ci reste
bornée a +2.25 V dans les deux cas. C’est la preuve que I'étage de sortie sature. Le courant de
sortie du stimulateur n’est donc plus maftrisé et le signal délivré aux cibles de I'impédance est

inconnu.
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De méme que dans le paragraphe précédent, on conclut que la connaissance a priori de
I'impédance vue par I'étage de sortie du stimulateur permettrait d’éviter I'utilisation de niveaux

de courants dont on est certain qu'’ils entraineront une saturation du systéme.

7.4 SYNTHESE

Dans ce chapitre, nous avons présenté une étude de I'impédance en milieu in vivo mettant en

ceuvre des MEA RETINE implantées dans des rétines de rats.

Nous avons pu comparer les résultats obtenus en milieu in vivo avec des résultats en milieu
salin. Les niveaux d'impédance vus en milieu in vivo sont beaucoup moins importants que ceux
rencontrés dans les tampons salins (PBS/BSS). Les gabarits des courbes d’impédance sont
également peu corrélés. Il apparait dans cette comparaison que I'impédance impacte moins la

délivrance des stimuli électriques dans les conditions in vivo.

Nous avons mis en évidence dans des manipulations in vivo que les stimuli électriques délivrés
par le générateur pouvaient étre completement déformés au passage de l'interface. Les basses
fréquences des signaux contrdolés en tension sont filtrées par la capacité a l'interface et les
niveaux d’impédance sont suffisamment élevés pour que des signaux de quelques dizaines de
microamperes d’amplitude saturent I'étage de sortie du stimulateur mis en ceuvre. L’impédance

doit donc étre connue pour réaliser une stimulation électrique efficace et controlée.
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CONCLUSION DE LA DEUXIEME PARTIE

Il a été démontré dans cette partie que I'impédance du systeme électrode milieu environnant
pouvait effectivement déformer les signaux appliqués aux cibles de la stimulation et, qu'en
conséquence, la connaissance de cette impédance est nécessaire pour maitriser avec certitude le
signal délivré. Or, nous avons montré, en comparant des impédances simulées et mesurées dans
un milieu salin, que la modélisation mathématique que nous avons mis en ceuvre est loin de
prédire correctement le comportement électrique du systéme électrode-milieu environnant. La
complexité et la variété des milieux in vivo n’ont pas été simulées mais on peut supposer que le
résultat sera encore plus imprévisible compte tenu des connaissances actuelles et des
limitations dans les modeéles. La mesure de 'impédance doit donc étre embarquée dans I'implant

et étre réalisée in situ.

by

Avec la mesure d'impédance et lidentification a un circuit équivalent, l'information de
déformation des stimuli électriques est accessible. C’est une donnée pertinente pour le biologiste
ou le médecin qui souhaite connaitre l'efficacité d’'une forme d’onde donnée sur un tissu
excitable donné. Pour aller au-dela d’'une simple information sur le signal délivré, nous
proposerons dans le chapitre suivant une nouvelle méthode de stimulation permettant de
controler effectivement la forme des signaux délivrés aux cibles a partir de la mesure de

I'impédance du SEME

Le modele numérique développé, bien qu'imparfait et limité au milieu salin, est utile comme
outil de caractérisation des électrodes pour par exemple valider la filiére technologique de ces
dernieres. Il sera également utile pour dimensionner le systéme de stimulation en contribuant a
la définition des gammes d’'impédance et de fréquence requises. En effet, nous avons montré que
I'impédance du milieu salin est plus contraignante (plus forts niveaux d’impédance et plus haute
fréquence de coupure) que I'impédance du milieu in vivo. Ainsi un systéme dimensionné pour le

milieu salin devrait étre adapté au milieu in vivo.
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PARTIE 3 : PROPOSITION D'UNE
NOUVELLE STRATEGIE DE
STIMULATION ET PERSPECTIVES
D' INTEGRATION

Nous avons montré, dans les parties précédentes, l'intérét d’'intégrer la mesure d’impédance
dans un systeme de stimulation. Dans le méme temps, nous avons montré l'intérét d’utiliser des
circuits électriques équivalents afin de calculer la forme d’onde du stimulus vu par les cibles a
partir du signal défini dans le stimulateur. Nous proposons dans cette dernieére partie une
stratégie de stimulation, exploitant le circuit électrique équivalent calculé d’apreés la mesure
d’'impédance, qui permet de faire en sorte que le signal en tension ou en courant vu par les

cellules soit identique a la consigne donnée par le biologiste.
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Ce controle permet a ce dernier de considérer le couple stimulateur-électrodes comme une boite
noire et de se concentrer sur l'analyse des résultats fonctionnels pour un stimulus donné. En
effet, les contraintes sur la déformation des stimuli électriques sont annulées et il est possible de
chercher a optimiser l'efficacité de I'implant tant pour I'activation cellulaire que pour I'énergie
dissipée, tout en garantissant la sécurité du patient. Une utilisation généralisée de cette stratégie
permettrait une comparaison plus réaliste des résultats obtenus entre les différents travaux
publiés dans la littérature sans avoir a tenir compte des électrodes employées ou du systeme de

stimulation.
La partie 3 est organisée en quatre chapitres :

Le chapitre 8 présente un état de I'art des formes d’onde et des méthodes non conventionnelles
utilisées pour la stimulation électrique. L’objectif de cette revue est de voir a quel point des
alternatives viables sont proposées pour remplacer les systemes figés actuels, et d’identifier

leurs limites.

Le chapitre 9 détaille la méthode de stimulation qui a été proposée dans cette thése. Nous
présentons successivement le principe général consistant a utiliser les données d’impédance
pour adapter la forme d’onde de stimulation, I'architecture fonctionnelle proposée et un
exemple d’application en simulation. Une extension, prenant en compte les non-linéarités, est

proposée dans derniére partie du chapitre.

Nous démontrons, en trois étapes progressives, la validité de notre méthode dans le chapitre 10.
Dans un premier temps, nous l'appliquons sur des circuits électriques équivalents cablés,
déterminés a partir de résultats de mesure d’impédance in vivo. Puis nous validons la méthode et
le banc de test par des expériences en milieu salin. Finalement, des tests réalisés en milieu in
vivo a I'Institut des Neurosciences de la Timone (INT) permettent de conclure sur cette preuve

de concept.

Le chapitre 11 est une ouverture sur une implémentation de I'architecture dans le but d’une
intégration sur circuit du systeme multi-application. Aprés avoir présenté quelques
spécifications des systemes commerciaux et académiques pour les applications visées, nous
présentons les choix d'implémentation et le dimensionnement des sous-fonctions du systéme.
Finalement, la simulation de l'architecture sur un cas concret nous permet de valider la

faisabilité de la méthode et son intérét au niveau énergétique.
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Chapitre 8: ETAT DE L’ART DES
FORMES D’ONDE UTILISEES EN
STIMULATION ELECTRIQUE

Dans ce chapitre, nous présentons les évolutions et I'état de I'art de la recherche d’'une forme d’onde
efficace et stire pour la stimulation et qui reste économe en énergie. Nous distinguons les études
expérimentales et les études combinant simulation et modélisation dont la preuve de concept

expérimentale reste a faire.
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8.1 TRAVAUX EXPERIMENTAUX

8.1.1 EVOLUTION DE LA STIMULATION CONVENTIONNELLE

La premiére révolution dans la stimulation électrique fut l'utilisation de pulses biphasiques.
Comme nous I'avons présenté dans le chapitre 3, il a été démontré expérimentalement que les
pulses monophasiques induisent des dégradations de I'électrode et du tissu environnant. En
1952, ]J.C. Lilly [96] démontra que les impulsions monophasiques en courant dégradaient les
tissus et proposa de tester un pattern ou une impulsion positive et une négative se suivaient
(Fig. 8-1). On appelle communément le signal biphasique représenté sur la figure ci-dessous un

Lilly pulse.

IS milliamperes
o

)00 microseconds

Fig. 8-1 : Premier pulse biphasique ou Lilly pulse (Lilly [96])

Dans [97], les études histologiques des cerveaux de deux singes stimulés en courant ont montré
des dégats moins importants avec les Lilly pulses. Ces résultats ont été validés chez 'homme

plus de 50 ans apres par I'équipe de Benabid et Piallat [66].

Actuellement, les patterns de stimulation en courant comportent généralement deux phases. La
premiere a pour but de dépolariser la membrane et de générer, moduler ou inhiber des
Potentiels d’Action. La deuxieme phase permet d’annuler la charge créée a l'interface électrode-
tissu lors de la premiere phase de la stimulation. Cela permet d’éviter 'application d’un niveau
de tension continue au cours de la stimulation [76], le nombre de charges mis en mouvement
dans le milieu étant identique pour les deux phases. (S;=S, Fig. 8-2). Plusieurs études ont
montrées l'influence de la forme et de 'amplitude du signal de décharge [31], [98]. Les signaux
biphasiques sont souvent asymétriques afin que la seconde phase ne déclenche pas de

stimulations non désirées.
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Fig. 8-2 : A gauche, un pulse biphasique symétrique et a droite un pulse biphasique asymétrique.

Une étude de Donaldson et Donaldson [99]-[100] reprend les résultats de J. C. Lilly [97] et
conclut que le Lilly pulse est pertinent et qu'une décharge passive a l'aide de capacités est
suffisante pour des fréquences de répétition basses (le temps que la décharge passive ait ramené

la tension a zéro).

Pour pallier a un biais possible entre les charges des deux phases, une fonction dite d’annulation
de charges est souvent intégrée pour limiter le risque de voir des phénomeénes électrochimiques
se produire sur I'électrode. Cette fonction peut-étre implémentée selon plusieurs architectures
[101],[102], [103] et [104] et vise a évacuer les charges en exces de I'électrode vers la masse du

circuit.

La stimulation conventionnelle, c’est-a-dire basée sur l'utilisation d’'une impulsion carrée
controlée en tension ou en courant est pourtant limitée par les problématiques que nous avons
mises en évidence dans la partie précédente. Les concepteurs de systémes de stimulation ont

donc commencés depuis une vingtaine d’années a proposer des évolutions pour ces systemes.
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8.1.2 PERSPECTIVES D’OPTIMISATION DE LA STIMULATION ELECTRIQUE

A Tlnstitut de Technologie de I'lllinois, P.Troyk et al ont développé un stimulateur intégré
complet pour la stimulation du cortex visuel [105]-[106]. Leur stimulateur contient une fonction
de surveillance de la différence de potentiel entre I'électrode et une électrode de référence
Ag/AgCl. La stimulation est réalisée a courant constant. Deux modes existent : soit le courant est
établi puis est graduellement diminué lorsque la tension d’électrode approche le seuil maximal,
soit le courant est maintenu constant et lorsque la tension d’électrode atteint le seuil maximal, le
courant est coupé. Ces deux techniques préviennent de la dégradation des électrodes et des

tissus environnants.

Une technique qui combine les avantages des modes tension et courant a été proposée par Kelly
et Wyatt du MIT [73] puis reprise par Ghovanloo [107], de l'université d’état de Caroline du
Nord (NC State). Elle consiste a charger un grand nombre de capacités de différentes tailles puis

a les décharger vers I'électrode (Fig. 8-3) avec des timings précis.

Stimulus Current
2 53
/-;___

ae 1.8 26

Time (mS)

Fig. 8-3 : Forme d’onde en courant de type Stimulation a Capacité Commutées (Switched-Capacitor
Stimulation) (Ghovanloo [107])

Cette technique est nommée SCS (pour Switched-Capacitor Stimulation). La décharge d’une
capacité permet de connaitre la quantité de charges délivrée mais également de limiter la

tension appliquée [108].

En 2010, Halpern et al. publient un article sur la conception de formes d’onde de courant
controlées [108]. Ces formes d’onde sont calibrées de maniere a transmettre une quantité de
charges définie par 'utilisateur tout en limitant la tension de sortie (Fig. 8-4). Toute la stratégie
repose sur le fait de calculer pour un nombre donné de pas et une largeur donnée, I'amplitude

optimale de chaque impulsion de courant afin de controler au mieux la tension.
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Constant (n=1) Optimized (n=5)
‘ Modelled

— Voltage
----- Current

Fig. 8-4 : A gauche, la forme d’onde théorique au passage d’un pulse de courant et a droite la forme
d’onde adaptée permettant de limiter la tension générée (Halpern et al. [109])

La preuve de concept dans cette étude a été menée sur des circuits électriques équivalents a
I'impédance vue entre les électrodes, puis sur un modeéle in vitro et un modele in vivo.
L’utilisation de cinq pas permet de réduire la tension de sortie de 10 a 20 %. Malgré ses résultats
intéressants, il y a plusieurs limites dans cette étude. Tout d’abord, le signal adapté est celui
appliqué a l'interface et non aux tissus. Ensuite, le circuit électrique équivalent utilisé pour
réaliser l'identification (Fig. 8-5) ne prend pas en compte la résistance du milieu dans lequel
sont plongées les électrodes mais seulement la résistance d’acces due aux cables de connexion.
Enfin, le signal adapté est calculé sur le modele in vivo puis est appliqué directement au tissu
pour les tests fonctionnels. Le signal réellement délivré ainsi que les courbes d’'impédance sur
lesquelles ont été réalisées les identifications ne sont pas présentés dans l'étude, ce qui ne
permet pas de dire si oui ou non le modeéle in vivo était suffisant par rapport aux conditions

réelles d’expérimentation.

if1) R,

—

] =

Fig. 8-5 : Circuit électrique équivalent de I'impédance du SEME avec la résistance d’acceés des fils (Ra)
et l'interface électrode-tissu(R//C), (Halpern et al. [109]).

w(t)

v(t)

Finalement, [110] traite de l'utilisation de sinusoides de différentes fréquences pour améliorer
la sélectivité de la stimulation sur des groupes de neurones et des parties du neurone lui-méme.

Les auteurs ont montré qu’au cours d’'une stimulation rétinienne, la variation de la fréquence
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permet de cibler de maniere trés sélective des groupes de cellules composant la rétine. En effet,
la variation de la densité et des types de canaux ioniques rencontrées dans chaque sous-
structure du neurone laisse supposer une réponse, a une excitation électrique, variant selon la
sous-structure. Les stimuli utilisés sont des sinus de 5 Hz, 25 Hz et 100 Hz dont les amplitudes
varient de 1 a 80 pA. Ce type de signal est choisi notamment pour sa pureté spectrale
contrairement a un signal carré qui est composé de nombreuses harmoniques. Les signaux
sinusoidaux activent respectivement les photorécepteurs, les cellules bipolaires et les cellules
ganglionnaires. Ces travaux, présentent une évolution vers une stimulation plus sélective. On
peut commencer a envisager des patterns de stimulation en deux, trois voire quatre dimensions

en fonction des cibles a activer et selon une séquence fonctionnelle adéquate.
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8.2 TRAVAUXEN SIMULATION

A l'origine, la stimulation électrique était une technique complétement empirique. Sa mise en
équation progressive a partir du début du XXe siécle autorise les scientifiques a modéliser des
conditions expérimentales de stimulation implantée. A partir des modéles établis, de nombreux

travaux ont été publiés quant a lutilisation de formes d’onde de stimulation non

conventionnelles visant a améliorer I'efficacité de la stimulation [26], [27]-[30], [31], [32].

Tout d’abord en 2001, Hornig et al. montrent sur un modéle de rétine intégrant les cinq couches
cellulaires qu’il est possible d’adapter la forme du stimulus afin d’accroitre la sélectivité spatiale.
Le principe est décrit Fig. 8-6. Le stimulus A, d’'une amplitude de 40 pA, active la cellule 1 mais
pas la cellule 2. La technique proposée utilise un stimulus B comprenant une phase d’amplitude
calibrée de sorte que la cellule 1 entre dans la période réfractaire (Partie 1 §1.2.2) et ne soit pas
activable durant la milliseconde suivante. L’ajout d’'une impulsion de plus forte amplitude a la fin

de cette phase permet d’activer spécifiquement la cellule 2 sans activer la cellule 1.

Stimulus A Stimulus B
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Fig. 8-6 : Principe de sélectivité spatiale basé sur I'ajout d’un « prépulse » au stimulus électrique
existant (Hornig et al. [111]).

En 2004, Vuckovi¢ et al. proposent, de maniére analogue a Hornig et al,, d’utiliser des stimuli
originaux (Fig. 8-7) en ajoutant un « prépulse » de forme variable (carré, rampe, exponentielle)
qui rend la forme d’onde complete plus économe en énergie et plus sélective grace a un blocage
anodique. Le blocage anodique permet, en neurostimulation, par I'ajout d’'une premiére phase de
faible amplitude mais de longue durée de bloquer l'activation des fibres de large diameétre
pendant un temps donné. L’ajout d’'une seconde impulsion plus courte et de plus grande

amplitude permettra alors d’activer spécifiquement les fibres de faible diameétre [31].
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Fig. 8-7 : Formes d’onde contenant un « prépulse » permettant d’améliorer la sélectivité inter-fibres
en neurostimulation (Vuckovié et al. [31]).

Sahin et al. présentent en 2007 une comparaison en simulation sur les formes d’ondes non
rectangulaires, a savoir: rampe croissante, rampe décroissante, exponentielle croissante,
exponentielle décroissante, gaussienne et sinus [27]. L’étude, qui prend en compte la géométrie
des microélectrodes utilisées et I'interface avec les tissus, permet d’étudier, a partir d’'un modele
électrique de membrane neuronale, la rapidité du déclenchement de Potentiels d’Action, et de
comparer la charge électrique et I'énergie de la forme en fonction des largeurs de phase. Le
signal le plus efficace pour l'injection de charge est la rampe décroissante. L’exponentielle
décroissante et la gaussienne sont recommandées pour l'activation des tissus avec de petites

électrodes.

De maniere analogue a Sahin et al., Robillard propose en 2008 une étude sur les formes de
stimuli électriques dans le cortex visuel, basée sur le modele d’Hodgkin et Huxley [112], [113].
L’étude teste l'application d’une série de formes d’impulsion prédéfinies (exponentielle,
rectangulaire, sinusoidale ...) a ce modele. L’auteur propose en conclusion d’utiliser une forme
exponentielle croissante dont la constante de temps est adaptée a celle du systeme électrode-
tissu. Il note également que les signaux sinusoidaux (quart de sinusoide et demi sinusoide) se
détachent du reste des candidats comme la forme d’onde la plus efficace énergétiquement. Des
travaux sur des systémes de stimulation avec formes d’onde exponentielles et sinusoidales

furent menés par la suite [114].

En 2008-2009, Cantrell et al. étudient la forme d’onde la plus slire parmi les formes carrée,
sinusoidale et gaussienne [28], [29]. Dans leur systeme, ils modélisent des électrodes disques en
Platine ainsi que les noyaux de cellules en regard. De cette maniére, dans [28] ils calculent les
densités de courant sur les électrodes en fonction de la forme d’onde et montrent que la forme
gaussienne permet de répartir au mieux cette densité de courant et donc de moins agir sur les

tissus. Dans [29], ils montrent que 'utilisation des signaux contro6lés en tension est plus siire
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pour éviter de générer des réactions électrochimiques. Leurs données montrent également que
les signaux non carrés sont légerement plus efficaces, c’est-a-dire qu’a charge égale, plus

d‘activations sont engendrées.

Enfin, Foutz et McIntyre présentent, en 2010, une étude sur I'efficacité des formes d’onde en DBS
a partir d’'un modele tres similaire a celui de Sahin. Les formes étudiées sont les mémes en y
ajoutant le triangle. Ils calculent a I'aide d’'un modéle multi-physique, la charge et I’énergie
nécessaire pour activer 25 neurones dans une population de 50. C’est finalement un signal
triangulaire de largeur 1ms qui serait la forme optimale pour le DBS car elle permet
d’économiser 64 % de I'énergie utilisée par un signal carré tout en activant le méme nombre de

cellules.
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8.3 SYNTHESE
De I’état de I'art précédent, nous pouvons retenir les points suivants :

L’utilisation de signaux biphasiques, garantissant un équilibre énergétique entre les phases
positives et négatives est indispensable pour éviter la dégradation du tissu environnant et de

I'électrode.

Des travaux récents, tant expérimentaux qu’en modélisation et simulation, montrent que la
forme d’onde peut avoir un impact sur lefficacité de la stimulation, notamment sa sélectivité
spatiale, et sur le rendement énergétique. Controler précisément non seulement les niveauy,

mais aussi la forme du signal délivré a la cible est donc un enjeu important.

A ce stade, ces travaux ne prennent en compte ni les variations de 'impédance au cours du
temps ni sa variation en fonction du niveau du signal. Ces points ne peuvent étre adressés qu’en
intégrant une mesure d’'impédance dans le systéeme de stimulation et en considérant les non-

linéarités.

Il convient de noter que la considération de cette problématique est trés récente, en témoigne le
nombre réduit de travaux sur les formes d’onde non conventionnelles, la plupart ayant été

réalisés dans les années 2000.
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Chapitre 9: PROPOSITION D’'UNE
NOUVELLE STRATEGIE DE
STIMULATION

Dans ce chapitre, nous présentons, a partir des conclusions tirées précédemment, une stratégie
innovante de stimulation électrique. A partir du traitement des données de la mesure de
I'impédance du systéme électrode-milieu environnant, le signal délivré au milieu est contrélé afin
de reproduire exactement la consigne définie par lutilisateur. Un exemple en simulation est

présenté pour illustrer cette méthode.
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9.1 INTRODUCTION

Nous avons passé en revue dans le chapitre 8, les stratégies d’adaptation de la stimulation
proposées dans la littérature, mettant en particulier en évidence qu'une adaptation de la forme
d’onde peut améliorer la stimulation et son efficacité énergétique. Dans la partie 2, nous avons
démontré que la stimulation électrique ne peut étre réalisée de maniere contrélée et efficace
sans connaissance préalable de I'impédance du systeme électrode-milieu environnant (SEME).
Or, les systemes de stimulation précédemment cités n’integrent pas de module de mesure
d’'impédance ce qui apparait limiter la portée de I'adaptation notamment au cours d’expériences

chroniques (long terme) ou I'impédance évolue [115], [116].

Notre stratégie repose sur la séparation, dans I'impédance, des contributions de l'interface
électrode-milieu et du milieu. Pour cela, nous utilisons la méthode d’identification des données
de la mesure d’'impédance sur un circuit électrique équivalent (CEE). Grace a ce CEE, nous
déterminons la fonction de transfert entre la sortie du stimulateur et le signal dans le milieu.
L’inverse de cette fonction de transfert nous permet alors de calculer le stimulus a générer a
partir du signal de consigne que I'on souhaite transmettre au milieu. Nous utiliserons les circuits

électriques équivalents retenus dans la partie 2, pour le milieu salin et le milieu in vivo

(respectivement présentés au §6.2.4 et au §7.2.2).
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9.2 STRATEGIE D’ADAPTATION DE LA STIMULATION ELECTRIQUE EN REGIME LINEAIRE

Dans cette section, nous présenterons tout d’abord le fonctionnement global de la méthode de
stimulation, en supposant que la réponse électrique du SEME est linéaire. Le circuit équivalent
retenu pour le milieu in vivo, rappelé sur la Fig. 9-1 sera utilisé comme exemple de CEE pour

illustrer le propos.

IGéners

VGeénére @

VTransmis

Fig. 9-1 : Circuit électrique équivalent retenu pour le milieu in vivo.

D’'une manieére générale, lorsque les éléments du CEE choisis sont représentatifs des
phénomeénes sous-jacents, il est possible de séparer les composantes de I'impédance a I'interface
entre I'électrode et le milieu environnant et celles dans le milieu. La Fig. 9-2illustre ce point: le
signal de sortie du stimulateur, et donc mesurable, est au point A (S4) tandis que le signal
d’intérét, vu dans le milieu, est au point B (S5). La connaissance de Ziterfuce €t Zuilieu €St nécessaire

pour déterminer Sg a partir de Sa.

B

] ZInterface _I
V|

@ Z Identification @ Lytitieu

o o

Fig. 9-2 : Séparation des composantes de l'interface et du milieu dans I'impédance grdce a la
représentation par un circuit électrique équivalent et I'identification de la mesure.

Dans l'exemple du circuit équivalent de la Fig. 9-1, Le couple CPE//Rrc représente la
contribution de l'interface et le couple Rpui//Cuem celle du tissu [52]. On remarquera que les

notations des signaux ont évolué : le signal de sortie du stimulateur Ssim (Vstim OU Isim) devient
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SGénéré (VGénéré ou iGénéré) et Stissu (VTissu ou iTissu) devient STransmis (VTransmis ou iTransmis) afin d’éviter les

confusions. La figure suivante présente les liens entre les différents signaux.

Estimation de e
” Identification a un
Iinverse de la circuit électrique Mesure de
fonction de P 9 I'impédance
transfert H équivalent
Sconsi S
. s g_ne_ Généré STransmis
Slg?al.c.jeflnl par — H1 > Signalensortiedu — H ——> Signal vu par
l'utilisateur stimulateur les tissus
Interface R I . ‘
Utilisateur Systeme de stimulation § Milieu salin/in vivo

Fig. 9-3 : Schéma de principe pour contréler effectivement les formes d’ondes délivrées aux tissus

En préalable, une mesure d’'impédance, suivie d’'une identification, permettent de déterminer les
parametres du circuit électrique équivalent retenu. Puis, a partir du circuit électrique équivalent,
nous déterminons la fonction de transfert, entre signal de sortie du stimulateur et signal vu par
les tissus, notée H (Fig. 9-3). L’estimation de l'inverse mathématique de cette fonction de
transfert est notée H-1. Le signal défini par le médecin, appelé Sconsigne, €st alors appliqué en
entrée de H-1 pour déterminer le signal Scensré que le générateur de stimuli doit fournir. Ce signal
voit en sortie du stimulateur la fonction de transfert H. Il en résulte que le signal dans le milieu

Stransmis €St donc théoriquement identique a celui défini par I'utilisateur puisque :

Stransmis = H-Sgenere = H. (H_I'SConsigne) = (H-H_I)SConsigne = SConsigne Equation 9-1

I faut noter que cette fonction de transfert H dépend du choix de l'utilisateur de contréler le
courant ou la tension dans le milieu et du choix du concepteur de générer les stimuli en tension
ou en courant. En effet, en reprenant comme exemple le circuit électrique de la Fig. 9-1, quatre

types de fonction de transfert sont envisageables :

» Le stimulateur génere igsnsrs pour controler Vransmis. H est 'impédance du circuit.
» Le stimulateur génere vgeners pour controler Vrransmis. H est le gain en tension du circuit.
» Le stimulateur génere igsnsrs pour controler iransmis. H est le gain en courant du circuit.

» Le stimulateur génere vgeners pour controler irransmis. H est 'admittance du circuit.

Cette méthode permet d’adresser les contraintes identifiées sur la délivrance des stimuli. En

effet, en stimulation contrélée en tension, le signal transmis aux tissus n’est plus déformé car il
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est asservi. De méme, pour les stimuli contrélés en courant, il sera possible de déterminer le
courant maximum délivrable a I'implant sans risquer une saturation de I'étage de sortie. Cette
stratégie permet aussi de controler la quantité de charges transmise et est compatible avec toute
forme d’onde autorisant ainsi toutes les optimisations. Le rafraichissement des données
d’'impédance au cours du temps assure de garder un stimulus adapté lorsque I'impédance du

SEME et par conséquent H varie.
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9.3 ARCHITECTURE FONCTIONNELLE

9.3.1 ARCHITECTURE FONCTIONNELLE DU SYSTEME DE STIMULATION MIS EN (EUVRE

La Fig. 9-4 présente l'architecture fonctionnelle du systéme d’adaptation de la stimulation
électrique que nous avons mis en ceuvre afin de valider le principe proposé. Dans la preuve de
concept que nous présentons, les fonctions, décrites précédemment, ont été réalisées a partir
d’appareils commerciaux et le traitement des données est réalisé par du code Matlab/Simulink
dédié. Le bloc systéeme électrodes-milieu environnant noté « SEME » sur la figure sera tour a
tour, des maquettes électroniques modélisant le circuit équivalent d’'un milieu in vivo (une
macroélectrode et une matrice de microélectrodes), un milieu salin (tampon PBS) et enfin un

milieu in vivo (MEA implanté dans I'espace sous-rétinien chez le rat).

Calcul de la fonctio Identification sur CEE

de transfert . CPE -
Tissu ! STIM s s EC-LAB

; Reud  SOFTWARE
Voul % Voul Vstim Vriss
. ®

1

u
Observation des signaux
a Uoscilloscope

(Lecroy GANG=A) ) (Spectroscopie d’i

Calcul du signal
a générer

“\SIMULINK

‘\H

'

[
() MTAn)

“SIMULINK

<«
N

nération du signal adapté
Agilent 33250A

(piloté par interfac

Agilent VEE Pro)

Vstim

SP240
Bio-Logic

oulstivi

Fig. 9-4 : Architecture fonctionnelle du systéme de stimulation.

Les paragraphes suivants décrivent chacun des blocs de I'architecture présentée sur la Fig. 9-4.
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9.3.2 SPECTROSCOPIE D'IMPEDANCE

La mesure d’'impédance qui est réalisée est une spectroscopie d'impédance. Pour la réaliser nous
utilisons un potentiostat modeéle SP240 (Fig. 9-4 (1)) de la société Bio-Logic Science Instrument
[117], en effectuant un balayage fréquentiel sinusoidal a tension constante PEIS. L’'intérét du
modele SP240 est qu’il permet de réaliser la mesure sur une large gamme d’amplitude de
tension [1 mVp, 2.5 Vp]. La spectroscopie d'impédance est généralement réalisée sur la bande de
fréquence [10 Hz, 200 kHz] avec dix points de mesure par décade. De cette maniére, on extrait

un tableau de valeurs pour le module de I'impédance /Z/(f) et pour sa phase ¢ (f).

9.3.3 IDENTIFICATION SUR CIRCUIT ELECTRIQUE EQUIVALENT

Comme présenté dans la partie précédente (chapitre 5), I'identification des courbes d’impédance
est réalisée a I'aide du logiciel EC-Lab®. L’algorithme d’identification utilisé est celui du simplexe
avec l'option de conditionnement « aléatoire » qui a donné les meilleurs résultats (cf §5.2.2). Les
circuits électriques équivalents retenus pour les identifications en milieu salin et en milieu in
vivo (Fig. 9-4 (2)) sont les mémes que dans la partie précédente. Pour chaque identification nous
préciserons la déviation standard calculée sur chacun des éléments du circuit équivalent ainsi

que l'indice global de convergence X? (méthode des moindres carrés).

9.3.4 CALCUL DE LA FONCTION DE TRANSFERT INVERSE ET DU SIGNAL A GENERER

Les calculs sont réalisés dans le logiciel Matlab/Simulink a partir des informations extraites de
I'identification, c’est a dire les valeurs des éléments du circuit équivalent. Le signal de sortie du
stimulateur Sgeners est relié au signal dans le tissu Stransmis, par une fonction de transfert H utilisant

les mémes parametres que ceux du circuit électrique équivalent.

by

La technique mise en ceuvre consiste a considérer que le circuit équivalent (CEE), dont la
fonction de transfert H est issue, est un systeme physique linéaire et invariant dans le temps et

que I'on peut par conséquent écrire :

— _ -1 4 ,
Stransmis = H-Sgenére = Seensre = H™ - Stransmis Equation 9-2

Par exemple, considérons que Scensré=Viensré €t Stransmis=Vrransmis. Le circuit équivalent choisi est
celui défini dans le chapitre précédent et rappelé sur la Fig. 9-4(2). Le calcul de la fonction de

transfert H (les étapes intermédiaires sont placées en Annexe n°2) donne:

v i 1+(iw)*QR . i
= —Lranomis - eq - e 2 Equation 9-3
VGenere 1+Req(iwCpem+(iw)*Q)
ou A — —RBulk — RrcRpulk
eq — eq — i
9 Rrc+Rpuik 9 Rrc+Rpuik

123



On en déduit 'inverse de la fonction de transfert notée H-I:

1 1+Req(iwCpem+([iw)*Q)
Aeq 1+(iw)*QRtc

H™l= Equation 9-4

Finalement, le systéme calcule le signal a générer Scesmer¢ a partir d'un signal de consigne

uelconque Sconsigne selon I’équation suivante :
g

Senere = H™ - Sconsigne FEquation 9-5

Cette méthode est uniquement adaptée au cas ou H est inversible. L'utilisation de circuits

électriques équivalents remplit ses conditions d’inversibilité.

9.3.5 GENERATION DU SIGNAL ADAPTE

Pour la génération du signal de stimulation, nous utilisons un générateur de signaux aléatoires
(Fig. 9-4 (5)) de la société Agilent Technologies, modéle 33250A [118]. Une interface logicielle,
Agilent VEE Pro, permet de programmer les signaux calculés précédemment dans le générateur.
Chacun des signaux chargés peut contenir jusqu’a 64000 points. Les signaux sont résolus sur 12
bits avec une gamme dynamique de [0, 10 Vp]. La fréquence de répétition est réglable entre 10

Hz et 80 MHz.
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9.4 EXEMPLES D’APPLICATION DE LA METHODE D’ADAPTATION POUR UN CAS LINEAIRE

Dans cet exemple, nous supposons que la réponse du SEME est linéaire. Ce comportement
linéaire est caractérisé par une mesure d'impédance a bas niveau de tension de balayage. Le
choix de I'amplitude du stimulus dans I'exemple n’a donc pas d'importance en soi, la réponse du

milieu n’étant supposément pas affectée par cette valeur.

9.4.1 ADAPTATION DE LA STIMULATION

Dans cette section, nous partons d’'une mesure effectuée avec la MEA RETINE en milieu salin
(configuration contact-GCE) a faible niveau de tension présentée sur la Fig. 6-2 et la Fig. 6-5 et
reportée sur la Fig. 9-5. Les valeurs de l'identification sont reprises dans la derniére ligne du

Tableau 6-1 et reportées dans le Tableau 9-1.
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Fig. 9-5 : Données utilisées dans I'exemple d’adaptation de la stimulation.
Configuration contact 1-GCE )
Rbuik (Ohm) Q (l’lF.So"l) a Crara (pF) X
(MEA RETINE)
5617 14.94 0.835 50.43
Circuit QRBulk//CPara 1.74
(0=0.28Q) (0=9.76fF.s*1) (0=0.5) (0=12.2fF)

Tableau 9-1 : Valeurs des paramétres du circuit électrique équivalent.

La mesure ayant été réalisée en mode PEIS a faible tension (10mVpp), il n’était pas nécessaire

d’ajouter la résistance Rr¢ dans le circuit équivalent pour I'identification (Fig. 9-5). On calcule la

fonction de transfert H (gain en tension du circuit) comme suit :

VTransmis
H= =

(iw)*QRpuyik

VGénére 1+(iw)*QRBuik

Equation 9-6
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H est inversible donc il vient :

H—l — VTransmis — 1+(i“’)aQRBulk E’vquation 9.7

VGénére (iw)*QRByik

ATaide des valeurs numériques, les spectres sont calculés et représentés sur la Fig. 9-6.

Calcul de la fonction de
transfert inverse pour définir
le signal a générer dans le

Calcul de la fonction de

transfert du gain a partir
du circuit électrique
équivalent
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Fig. 9-6 : A gauche, spectres de I'impédance mesurée et du circuit électrique équivalent, au centre,
spectre de la fonction de transfert reliant le signal Viransmis (sortie) au signal Veeneré (entrée) et a
droite, spectre de la fonction de transfert inverse qui permet de déterminer le stimulus a générer.

Nous définissons un signal de consigne biphasique, de 100 mV d’amplitude répété a 120 Hz (a
gauche sur la Fig. 9-7). La durée des phases cathodiques et anodiques est fixée arbitrairement a
10 % de la période du stimulus. Le signal est appliqué a la fonction H! afin de calculer le signal a
générer (au centre sur la Fig. 9-7). Puis, pour vérifier la corrélation du signal transmis (a droite

sur la Fig. 9-7) avec le signal de consigne, le signal a générer est appliqué a la fonction H.

La corrélation peut étre estimée en utilisant le coefficient d’intercorrélation Iyy. Sil'on considere
deux signaux X et Y de N échantillons notés respectivement x; et y; avec i=1, 2, ..., N, alors le

coefficient I'xy détermine le degré de ressemblance entre les signaux X et Y par:

SN -0 i)

Iy = Equation 9-8

R
ou X et ¥ sont les moyennes des échantillons de respectivement X et Y.

Dans le cas de cette simulation, I'yy = 1 car la fonction de transfert inverse estimée H-,, méme si
elle a été estimée a partir d’'une mesure approximative, correspond exactement a I'inverse de la
fonction H dans laquelle le signal généré passe apres étre virtuellement mis en forme. Le signal

Suesuré €St donc exactement identique au signal Sconsigne.

Le calcul de la corrélation des signaux Sconsigne €t Smesuré par Iyy permettra d’estimer la qualité de
I'adaptation de la forme des stimuli. Il faudra en plus estimer 'amplitude du signal transmis de

maniére indépendante puisque le coefficient Iyy n’en tient pas compte. On note que dans les cas

126



pratiques présentés dans les chapitres suivants, un montage électronique sera mis en place afin

d’estimer 'amplitude du signal transmis puisque celui-ci ne sera pas mesurable directement.

Sur la Fig. 9-7, 'amplitude du signal de consigne est de 100 mV. Le signal adapté a générer est
non symétrique. Son amplitude maximale est de -2.75 V. Le signal vu dans le tissu a la méme

forme que celui de consigne et également la méme amplitude.

Interface de contréle Stimulateur Tissu hypothétique

01

Tension (V)

Tension (V)
& S
S
——
a— —-— o -

Tension (V)
s
]
— E— a_ — — —
i
n L n >

1

4 4 I
Temps (ms) Temps (ms) Temps (ms)

Signal définit par I'utilisateur I Signal généré par le systéeme Signal vu dans le tissu
I'xy=1
(simulation)

Fig. 9-7 : A gauche, signal de consigne définit par l'utilisateur, au centre, le signal devant étre généré
dans le stimulateur et a droite, le signal qui est hypothétiquement transmis dans le milieu.

Cette premiere analyse du résultat montre que la méthode atteint théoriquement notre premier
objectif qui est I'obtention d’un controéle de la forme et de 'amplitude du signal délivré aux cibles

de la stimulation.

9.4.2 PREMIERE APPROCHE DU GAIN EN ENERGIE PAR STIMULATION CONTROLEE

En plus du contréle précis du stimulus transmis, notre deuxiéme objectif est 'économie
d’énergie. Le dispositif de mesure d'impédance est un ajout par rapport a un systeme de
stimulation classique. La consommation énergétique sera donc accrue. Cependant, un tel bloc
n’est pas supposé fonctionner la plupart du temps. Le protocole de fonctionnement envisagé
suppose d’alimenter le bloc uniquement pour actualiser les mesures d’'impédance (cf stratégie
§9.2 Partie 3) minimisant ainsi le surco(it énergétique. Il faudra finalement déterminer si
I'économie réalisée en utilisant des formes d’onde plus efficaces fonctionnellement est

avantageuse en comparaison de la surconsommation précédemment décrite.

Pour évaluer I'économie énergétique sur notre exemple, et ne possédant pas de modéle
intégrant le phénomene d’accoutumance de la membrane neuronale, nous réutilisons en
premiere approche le modéle simple de Lapicque vu au §1.2.4 (Partie 1) et appliquons les

signaux vus dans les tissus avec et sans adaptation de la forme (Fig. 9-8gauche).
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Pour atteindre un niveau de signal suffisant, nous testons plusieurs niveaux de tension de sortie,

de 1 Vp a 5 Vp, pour le signal veenere non adapté. Nous calculons pour chacun de ces signaux la

réponse en tension de la membrane neuronale (Fig. 9-8droite).

Tension (V)

La

Réponses au signal

Réponse au signal

08 T T '50
| | = Signal filtré
06— I = Signal adapté <
’ | | | | é
A N R o ] v -55
: i T T T 3
| | | | @
| | | | =
777777 -n___._ . ____._____] Q
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Fig. 9-8 : Calcul des réponses du modéle de membrane aux stimuli électriques filtrés et adaptés.

montée du potentiel transmembranaire est linéaire dans le cas du signal adapté. Elle est de

type exp-et dans le cas du signal non adapté. Notons également que pour atteindre le méme seuil

de

dépolarisation de la membrane (ici fixé arbitrairement a -55 mV), il faut un signal de plus

grande amplitude sans adaptation qu’avec adaptation. On calcule pour cet exemple une valeur

de

3.8 V pour une amplitude de veeners adapté de 2.75 V.
30 : :
- Gain en énergie
ogll== niveau référence d'énergie /
20 //
2 A
£15 .
= t |AE=14.8n) |
2 10 i
w i
1
5 7 i
/ i
0 ™ Y
3.8V
o 1 2 3 4 5

Tension de sortie (V)

Fig. 9-9 : Gain énergétique en fonction de I'amplitude du signal vgeners non adapté.

A partir des signaux théoriques sur la membrane neuronale, nous comparons les quantités

d’énergie dépensées pour activer la cible. Le graphique de la Fig. 9-9 montre I'évolution de
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I'énergie utilisée par un signal non adapté avec pour référence I'énergie utilisée par un signal
adapté soit 0.87 nJ. Si 'on considére que le niveau d’activation de la membrane est équivalent

pour un signal non adapté de 3.8 V, le gain d’énergie réalisé est alors de 15.64-0.87=14.8 n].

Ce résultat qui montre un gain potentiel en énergie de stimulation ne considere cependant pas
I'accoutumance. Or le signal adapté induit une montée linéaire du potentiel transmembranaire
qui pourrait étre trop lente par rapport a la montée du seuil de déclenchement. Ces travaux
seront a affiner ultérieurement par I'expérience ou en utilisant un modele plus évolué de la

membrane, par exemple le modele de Hodgkin-Huxley.

9.4.3 CONCLUSION SUR LE CAS LINEAIRE

Dans la suite de ce travail, étant donné que nous n’utilisons que des fonctions de transfert
inversibles et que nous n’introduisons pas les bruits générés par 'environnement et le systéme,
qui n’ont pour l'instant pas été quantifiés, nous utiliserons la méthode d’inversion de H afin de

définir le signal a générer.

A ce stade, signalons ici un probléme potentiel lié aux non-linéarités de I'impédance. En effet, il a
été souligné au §3.3.3 (Partie 1) que la topologie et les valeurs des éléments du circuit équivalent
étaient dépendants des niveaux de courant/tension. Or, la mesure d’impédance est
généralement effectuée a faibles niveaux de courant/tension (quelques pA/une dizaine de mV)
par sécurité pour le patient et pour la durée de vie de I'électrode. A I'inverse, la stimulation est
plutot effectuée a forts niveaux (plusieurs centaines de pA/plus de 1 V d’amplitude) pour
déclencher des activations cellulaires. Les phénoménes mis en jeu ne sont pas les mémes et

I'impédance vue par le stimulus adapté est différente de celle qui a servie a calculer ’adaptation.

La pertinence de la méthode d’adaptation actuellement proposée peut donc étre en partie
remise en cause si des tres forts niveaux de tension/courant interviennent. C’est pourquoi nous
proposons dans la section suivante une méthode afin d’intégrer une contribution de ces non-

linéarités dans le traitement des signaux mesurés.
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9.5 PRISE EN COMPTE DU COMPORTEMENT NON-LINEAIRE DE L IMPEDANCE

Aux basses fréquences et pour des forts niveaux de signal, les courants faradiques décrits dans la
partie 1 §2.2.1.2 introduisent des effets non-linéaires dans la réponse du systéme électrode-

milieu environnant (SEME) [78].

Les courbes de Lissajous permettent de caractériser la linéarité de la réponse d’'un systéme. La
réponse temporelle de la sortie d’'un systéme (Y) est tracée en fonction d’un signal sinusoidal
fourni en entrée (X) (Fig. 9-10). La forme de ces courbes est ellipsoidale pour un systéme dont la
réponse est linéaire (signal d’amplitude V; sur la Fig. 9-10) et non-ellipsoidale dans le cas

contraire (signal d’amplitude V> sur la Fig. 9-10).

l,sin(wt+@)

I;sin(wt+¢)

'D V,sin(wt)
<§>‘ V,sin(wt)

Fig. 9-10 : Principe de construction d’une courbe de Lissajous

9.5.1 MISE EN EVIDENCE DES NON-LINEARITES ET DE LA DISTORSION DU SIGNAL

9.5.1.1 Protocole de mesure

Les mesures ont été effectuées dans un milieu salin (PBS) pour quatre niveaux de tension de
balayage (10 mVpp, 1 Vpp, 5 Vpp et 10 Vpp) sur la bande fréquence [1 Hz, 1 MHz]. Pour
I'électrode Medtronic 3389 les mesures ont été réalisées entre les deux contacts distaux. Pour la
MEA RETINE, les mesures ont été réalisées entre le contact central et la grande contre-électrode

(GCE).
9.5.1.2 Résultats de mesure en milieu salin

Pour une méme fréquence, ici 100 Hz, nous observons Fig. 9-11 gauche une variation de la

réponse en fonction de la tension d’excitation. Tout d’abord, a bas niveau de tension, on note que
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la variation du courant en fonction de la tension est non-linéaire (évolution de I'ellipse entre
10 mVpp et 1 Vpp). Ceci traduit, a une fréquence donnée, une impédance dépendant de la
tension. D’autre part, la réponse a 5 Vpp est une ellipse trés déformée. En considérant sur la
partie droite de la figure, I'acquisition du signal d’excitation a 5 Vpp et du signal de réponse du
systeme, on note que la forme du signal de sortie (en bleu) n’est plus sinusoidale. Ceci induit
I'apparition d’harmoniques dans le contenu spectral du signal. La spectroscopie d'impédance est

donc non valide a cette fréquence, et pour ce niveau de tension de balayage.

Courant normalisé

Measure P1:pkpk(C3) P2:pkpk(C4) I53 .- P4--- P5--- P6---
value 84.0my 5.02v
status v v

C4  GNICHED Tigger
1.00 Vidiv| 5.00ms/div|Stop  1.58 mV/|
50.0 mV ofst| 500kS8 10 MS/s|Edge Negative)

‘ l

I ! !

-1 -0.5 0 0.5 1
Tension normalisée

Fig. 9-11 : A gauche, variation de la courbe de Lissajous avec I'augmentation du niveau de signal
(amplitude normalisée) et a droite, écran de I'oscilloscope avec I'entrée en vert (tension) et la sortie
(en bleu) pour le cas a 5 Vpp@100 Hz avec la MEA RETINE.

Les graphiques de la Fig. 9-11 présentent les résultats pour un signal d’excitation de 5 Vpp. On
note qu'aux fréquences inférieures ou égales a 10 Hz, le systéme est non-linéaire pour

I'électrode Medtronic. Un comportement identique apparait déja a 100 Hz pour la MEA RETINE.

Les zones extrémes (fortes tensions/forts courants) de la courbe de Lissajous correspondent aux
zones ou apparaissent les processus les plus toxiques puisque la probabilité de production de
dichlore Cl; et de dioxygéne O est tres élevée [78]. Nous avons observé a basse fréquence et a
forte tension sur l'électrode Medtronic 3389, la production de bulles dans le PBS. La nature du
gaz n’a cependant pas été identifiée. Il faut absolument éviter de déclencher de telles réactions
en milieu in vivo. Il y a donc un double intérét a limiter la bande de fréquence de mesure : d'une
part on conserve une mesure d'impédance pertinente et d’autre part on évite la dégradation du
milieu in vivo et des électrodes implantées. La méthode que nous proposons ci-dessous

n’adresse pas ces zones extrémes.
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Fig. 9-12 : Courbes de Lissajous obtenues pour I'électrode Medtronic 3389 et la MEA RETINE.

9.5.2 METHODE PROPOSEE

9.5.2.1 Principe

Afin de prendre en compte la dépendance du circuit électrique équivalent avec la tension, I'étape
qui calcule le signal a générer par I'implant a partir de 'estimation de la fonction de transfert
inverse est modifiée. Le signal de consigne est décomposé en une somme finie de sinusoides
auxquelles on applique une fonction de transfert inverse calculée en fonction du niveau de signal

de la sinusoide. Pour cela, on réalise :

plusieurs spectres d'impédance sur une méme configuration d’électrode a plusieurs niveaux
de tension de balayage (Fig. 9-14 et Fig. 9-15),

une identification pour chacune des mesures des parameétres d’un circuit électrique
équivalent unique,

la génération d’abaques décrivant la variation de chacun des parametres du circuit
équivalent en fonction de la tension (Fig. 9-16). A partir de ces abaques sont créées les

fonctions de transfert dédiées aux niveaux de signal des harmoniques (Fig. 9-17).

Cette approche n’est valide que si, lors de 'acquisition des spectres d'impédance, la réponse du

systeme a une excitation mono-fréquentielle est également mono-fréquentielle. Avant
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d’appliquer la méthode proposée, il faut donc déterminer la bande de fréquence exploitable lors

d’une spectroscopie a fort niveau de tension.

9.5.2.2 Limitation de la bande fréquentielle d’étude

Pour estimer précisément la gamme fréquentielle de mesure, nous calculons le taux de

distorsion harmonique (THD?) pour chacun des points de fréquence, avec la relation suivante :

h=H 2 -
THD = ’Zhﬂ—z"h Equation 9-9
Ve

ou V), est la valeur efficace de composante harmonique de rang h, Vr est la valeur efficace de la
composante fondamentale et H le rang de la composante harmonique de plus haute fréquence

prise en compte. Ce calcul est présenté ici pour une mesure de la réponse en tension du systeme.

Le THD doit étre le plus faible possible pour assurer une mesure correcte de I'impédance. Bien
qu’il n’existe pas de valeur standard fixée, il existe des valeurs limites recommandées. Par
exemple, la norme IEEE Std 519, indique qu'un THD inférieur a 5 % minimise les cas de
dysfonctionnements dans les équipements électriques [119].

[ —e=Meditronic3389 5Vpp|

—e—MEA RETINE 5Vpp
40

<30
O\I/ fiims9=70Hz
}-D— o

20 | fims=500Hz

10

0,
560 \\\
10° 10’ 10° 10° 10 10° 10°

Frequence (Hz)
Fig. 9-13 : Taux de distorsion en fonction de la fréquence pour une tension de balayage de 5 Vpp.

L’application de cette limite sur le THD calculé a 5 Vpp (Fig. 9-13) entraine pour I'électrode
Medtronic 3389 et la MEA RETINE, des limites basses de fréquence d’environ 70Hz et 500Hz.

Afin d’obtenir une bande fréquentielle de mesure suffisamment large, le niveau de tension de
balayage sera limité a 4 Vpp (2 Vp) pour laquelle les limites basses de fréquences avant
distorsion sont d’environ 10Hz pour la Medtronic 3389 (THD_4 Vpp@10 Hz=4.6 %) et 100 Hz
pour la MEA RETINE (THD_4 Vpp@100 Hz=5.2 %). Pour réaliser notre spectrométrie

d’'impédance, le nombre de points par décade fréquentielle est généralement fixé a six. Le

! Total Harmonic Distorsion
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balayage en tension étant effectué entre 1 mV et 4 Vpp et la bande de fréquence réelle du
potentiostat SP240 étant limitée a environ 200kHz, la bande de fréquence standard utilisée par

la suite sera [10 Hz, 200 kHz] pour I'électrode Medtronic 3389 et [100 Hz, 200 kHz] pour la MEA
RETINE.
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9.5.3 EXEMPLE D’APPLICATION DE LA METHODE PROPOSEE

9.5.3.1 Extraction des valeurs des éléments du CEE

Protocole

Pour l'exemple, une mesure d’'impédance a été réalisée sur une MEA RETINE pour la

configuration contact-GCE dans du PBS. Un balayage fréquentiel a tension constante est effectué

entre 100 Hz et 200 kHz pour des tensions créte-créte de 1 mV a 4 V (quatre points de tension

par décade). Une sélection de ces courbes est présentée Fig. 9-14 et Fig. 9-15. Ces graphiques

mettent en évidence que les spectres de module et de phase de I'impédance évoluent avec

I'amplitude de la tension de balayage de la spectroscopie d’'impédance.

Résultats
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Fig. 9-14 : Variation du spectre d'impédance avec 'augmentation de la tension (Diagramme de Bode)

Pour les courbes réalisées en dessous de 500 mVpp, les spectres de module et de phase se

superposent. Au-dela, on note une variation trés importante des valeurs du module pour les

basses fréquences ou les courants faradiques sont dominants. A 100 Hz, [Z[2omvpp=2 MOhm et

[Z]4vpp=60 kOhm soit une variation du module d’un facteur 30 environ. A la méme fréquence,

P 20mvpp=-82 ° et Qavpp=-53 ° soit une variation du déphasage d’un facteur 1.5.
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Fig. 9-15 : Variation du spectre d'impédance avec 'augmentation de la tension (Plan complexe).
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La visualisation dans le plan complexe (Fig. 9-15) permet de discuter I'évolution des valeurs des
parametres @, Q et Rrc. En effet, la pente de la courbe a basse fréquence (graphique de gauche)
montre une diminution de a avec 'augmentation de I'amplitude de la tension de balayage. De
méme, 'arrondissement de la courbe a 4 Vpp a basse fréquence suppose la diminution de Rr¢ et

par conséquent I'apparition de réactions électrochimiques.

Afin de modéliser les variations des différents éléments du circuit électrique équivalent (Fig. 9-
14 gauche), une identification est réalisée sur chacune des mesures. Les valeurs obtenues en
fonction de la tension permettent de créer les abaques de la Fig. 9-16. De ces points de mesure,

nous extrayons une fonction polynomiale qui servira dans l'étape de calcul du signal a générer.

500

Q (nF.s(@Pha-1)y

10000

(Ohm)

9000
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Fig. 9-16 : Abaques des paramétres du circuit équivalent en fonction de la tension. Les résultats pour
Rrc renvoyés par I'algorithme étant aberrants, ils ne sont pas présentés ici.

Discussion

De la Fig. 9-16, nous notons que Rpux diminue avec 'augmentation de la tension, Q augmente et
a diminue. Des expériences similaires ont été conduites par McAdams [78] sur trois types
d’électrodes : une électrode de Platine (Telectronic 224), une électrode poreuse (Sorin S80) et
une électrode de carbone vitreux activé. Les résultats avec I'électrode de Platine ont montré des
tendances similaires sur a et @ ainsi que Rz, bien que les amplitudes des signaux d’excitation

aient été limitées a 150 mV dans [78].
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Les résultats sur le parametre Rrc sont généralement aberrants a basse tension avec une
déviation supérieure a la valeur du parameétre. On note dans la plupart des expériences, une
diminution de la valeur du parametre avec I'augmentation de la tension. En général, les quelques
derniers points du balayage en tension sont pertinents mais cela ne permet pas de définir un
polyndme représentatif pour toute la gamme. Pour cette raison, le parametre Rpc est

généralement exclu du calcul de la fonction de transfert.

9.5.3.2 Application de la méthode

Pour tenter de prendre en compte les non-linéarités, on utilise les fonctions polyndomiales
générées précédemment afin de créer une fonction de transfert inverse adaptée a chaque niveau
de signal de chacune des composantes fréquentielles du signal de consigne (Fig. 9-17). Cette
méthode de prise en compte des non linéarités reste cependant discutable d’'un point de vue
électrochimique puisqu’elle est basée sur I'’hypothése que chacune des composantes
fréquentielles du signal a une action indépendante sur le systeme physique, par exemple sur les

phénomeénes d’oxydoréduction a I'origine des courants faradiques.
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Fig. 9-17 : Prise en compte des non-linéarités lors du calcul de la forme d’onde a générer.

La Fig. 9-18 montre les différences entre les signaux a générer Viensrs €t Vieners v calculés avec
respectivement prise en compte et non-prise en compte des non-linéarités au cours de
I'adaptation de la stimulation. Les données utilisées pour réaliser ces simulations sont extraites
des mesures et des identifications précédentes. On remarque que la forme du signal évolue tres
peu. Méme a 5 Vpp d’amplitude, les signaux Vieners €t Vienere v Sont corrélés a plus de 98 %. C'est
principalement 'amplitude du signal qui differe, avec un écart allant jusqu’a environ 35 % a
5 Vpp. En effet, a fort niveau de tension, I'atténuation du signal lors du passage de I'interface est
moins importante ce qui méne logiquement a une diminution de l'amplitude du signal a

appliquer pour un méme niveau de tension du signal transmis.
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Fig. 9-18 : Comparaison des signaux générés avec et sans prise en compte des non-linéarités.

Cette méthode de prise en compte va par conséquent impacter principalement le contrdle de

I'amplitude du signal délivré au milieu.

9.5.3.3 Discussion

Les résultats précédents montrent que la méthode de prise en compte des non-linéarités a partir
de données de mesure de la MEA RETINE impacte principalement 'amplitude du signal a

générer, la forme d’onde transmise au milieu restant relativement inchangée.

Cette méthode a été intégrée dans 'adaptation de la stimulation. Il resterait cependant a évaluer

expérimentalement son apport au controle du signal transmis dans le milieu.

La prise en compte des non-linéarités n’est que partielle aux vues des hypothéses faites et des
résultats de simulation. Ainsi, malgré cette compensation, la qualité de I'adaptation devrait
diminuer a fort niveau de signal et particulierement pour des signaux possédant des
composantes dont 'amplitude est supérieure au niveau maximal de balayage de la spectroscopie

d’'impédance c’est-a-dire 4 Vpp.
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9.6 SYNTHESE

A partir des expériences menées en milieu salin et in vivo et des conclusions sur les études
menées dans la littérature sur les formes d’onde des stimuli, nous avons proposé, dans ce
chapitre, une stratégie innovante de stimulation permettant de contréler la forme d’onde des

stimuli a proximité des tissus cibles a partir des données issues de la spectroscopie d’'impédance.

Cette méthode est basée sur la mesure de I'impédance du systéme électrode milieu environnant
(SEME) et sa représentation par des circuits électriques équivalents. Une fonction de transfert,
reliant le signal en sortie du stimulateur au signal vu dans les tissus, est établie a partir des
valeurs des éléments du circuit électrique équivalent. Elle permet, a partir d’'un signal de
consigne donné, d’estimer quel signal générer pour que le signal transmis au milieu soit le plus
proche possible du signal de consigne. Un exemple simulé de cette méthode a montré son
fonctionnement et permis de discuter ses limites éventuelles. Une étape supplémentaire a été
ajoutée pour adresser partiellement la limitation principale de notre méthode qui provient du

comportement non-linéaire de I'impédance avec I'intensité du signal.
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Chapitre 10: ADAPTATION DE LA
STIMULATION : PREUVES DE
CONCEPT ET TESTS FONCTIONNELS

La stratégie de stimulation proposée est ici validée progressivement a l'aide de circuits électriques
équivalents modélisant un milieu in vivo, puis en milieu salin et finalement en milieu in vivo. Des
résultats d’expériences fonctionnelles sur la rétine, mettant en ceuvre cette méthode, sont

également présentés a la fin du chapitre.
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10.1 INTRODUCTION

Nous avons présenté dans le chapitre précédent une méthode permettant d’obtenir un controle
de la forme d’onde transmise aux tissus. Afin de valider cette méthode nous mettons
successivement en place trois niveaux de validation expérimentale. Cette validation nous permet

de valider petit a petit le systéme d’adaptation en rajoutant des contraintes supplémentaires.

Le premier niveau sur maquette électrique permet de s’affranchir de tout risque de dégradation
du tissu et de I'électrode ainsi que des phénomeénes de non-linéarités. Ces deux contraintes sont
introduites au cours de la validation en milieu salin. Cette étape est une répétition avant les tests
en milieu in vivo ou les contraintes liées a 'environnement expérimental in vivo sur 'animal
s’ajoutent. Cette validation est I'étape ultime qui assure de la pertinence de notre méthode dans

un cadre applicatif.

La validation progressive permet d’apporter la rigueur nécessaire a de telles expérimentations
qui sont généralement couplées a des tests médicaux sur I'animal et doivent étre effectuées
précisément et rapidement. Cela permet également de tester au fur et a mesure des étapes les

limites de la méthode et du systeme mis en place a partir d’appareils commerciaux.
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10.2 TESTS SUR CIRCUITS ELECTRIQUES EQUIVALENTS

Dans cette section, nous présentons une validation expérimentale de notre méthode
d’adaptation, sur des maquettes électroniques reproduisant un circuit électrique équivalent et

ses parametres identifiés sur des mesures in vivo.

10.2.1 BANC DE TEST

Le principe du banc de test mis en ceuvre ainsi que la topologie des circuits cablés sur plaquette
de test sont présentés sur la Fig. 10-1(gauche). La mise en ceuvre a partir d’éléments
commerciaux est visible sur la Fig. 10-1(droite). Cette étape apporte une premiere validation
sur un cas simple n’incluant pas une évolution non-linéaire de I'impédance a fort niveau de
signal. De plus, la mesure de Vransmis est effectuée directement aux bornes de Rpux ou de Cuem
amenant une comparaison simple avec le signal de consigne. A ce stade, nous avons remplacé

I'élément a phase constante, difficile a réaliser [49], par une simple capacité.

Circuit cablé

! i
Générateur ! _" Cinterface 1
. l I
de §|gn.aux 1 T -
arbitraires YWY Reud T,
w1 R 1| €
:% i . - § O 0scope
] b
>Q, : CMeml E >H
SRS ey el
w™

Fig. 10-1 : A gauche, le schéma de principe du banc de mesure et a droite la mise en ceuvre pratique.

Les calculs des valeurs des résistances et capacités utilisées dans les circuits cablés sont
présentés dans un premier temps, et les résultats de I'adaptation sont décrits dans un second

temps.

10.2.2 DONNEES EXPERIMENTALES

Deux mesures ont été choisies : la premiere réalisée a I'aide d’'une macroélectrode et la seconde
a l'aide d’'une matrice de microélectrodes. Elles permettent de vérifier la faisabilité et la

pertinence de la méthode pour différents gabarits d'impédance.

Des collaborations entre le CEA-Leti (P. Pham), I'Institut Clinatec (A. L. Benabid) et le Grenoble
Institut des Neurosciences (0.David, S.Chabardes et B.Piallat) ont permis de réaliser des mesures
in vivo au GIN dans le cerveau du macaque (Fig. 3-7). L’électrode Medtronic 3389 étant trop

large pour étre utilisée chez le macaque, ces mesures ont été réalisées a I'aide d'une électrode
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MicroDeep D08-05AM de DIXI Medical [134]. L’électrode de 0.8 mm de diameétre possede 5
contacts annulaires de 2 mm de long espacées de 1.5 mm. Pour I'électrode MEA RETINE, nous

avons repris une mesure in vivo réalisée chez le rat a I'INT.

Les deux mesures ont été réalisées a 10 mVpp sur la bande de fréquence [10 Hz, 200 kHz]. Elles
ont été identifiées sur deux circuits électriques équivalents : le premier est équivalent a celui
présenté sur la Fig. 10-1 pour modéliser rigoureusement l'interface ; le second est celui présenté
sur ladite figure et integre une capacité Cpgerface. La Fig. 10-2 présente les spectres des
impédances mesurées in vivo ainsi que ceux obtenus avec les CEE. La mesure est représentée
avec des points, le circuit R//Q+R//C avec un trait plein et le circuit R//C+R//C avec un trait en
pointillé.

o Courbes électrode DIXI . Courbes MEA RETINE
Ve ihvivo(rat) 3

* in vivo (monkey)
—R//Q+R//C Fit —R//Q+R//C Fit[-10
-=R//C+R//C Fit
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Fig. 10-2 : Spectroscopie d'impédance (norme en bleu et phase en rouge) in vivo chez le macaque a
gauche et chez le rat a droite ainsi que les spectres des CEE identifiés sur la mesure.

On remarque sur la différence de gabarit entre le spectre de la macroélectrode et celui de la
MEA. Les niveaux d'impédance (environ 6 kQ@100 Hz pour I'électrode DIXI et 1 MQ pour la
MEA) montrent une atténuation cent fois plus grande dans le cas de la MEA. La fréquence de
coupure est d’environ 1 kHz pour I'électrode DIXI et 20 kHz pour la MEA. La mesure présentée
pour la MEA RETINE est l1égerement différente des mesures présentée par la suite puisqu’elle a
été réalisée entre les petites contre-électrodes et la grande contre-électrode de la premiere
génération (de plus grande surface que les électrodes utilisées par la suite). Ce résultat est le
premier obtenu en milieu in vivo et a donc été utilisé pour la premiere étape de la preuve de
concept. Les résultats d’identification sont consignés dans les tableaux suivants. Les écarts types

retournés pour chaque valeur par l'algorithme d’identification sont entre parenthéses.
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Mesure Rrc (kQ) Qinterface (HF) Alpha Rbuik (kQ) CMem (pF) X2

Macaque 373 (16kQ) 138 (134pF) | 0.767 (0.5) 1.75 (0.320) 269 (80fF) 0.088

Rat 151 (1.76 Q) | 1.06nF (12.6fF) | 0.848(0.5) 54.7 (1.50Q) 48.8 (1.6fF) 0.025

Tableau 10-1 Données issues de l'identification des mesures in vivo sur le circuit R//Q+R//C.

Mesure Rrc (kQ) Cinterface (I’IF) Rbuik (kQ) CMem (pF) X?
Macaque 269 (2.35) 533 (L4pF) 1.9 (0.240Q) 289 (100fF) 2.23
Rat 1310 (0.83Q) | 0.28 (0.78fF) | 77.8 (0.87 Q) 42 (1.0fF) 0.29

Tableau 10-2 : Données issues de l'identification des mesures in vivo sur le circuit R//C+R//C.

On note dans le Tableau 10-1 et le Tableau 10-2 'augmentation du critéere X? d’un facteur 25
pour la macroélectrode et un facteur 10 pour la MEA, lors du remplacement du CPE par une
capacité. Néanmoins, les valeurs de X? restent relativement faibles (de I'ordre de I'unité) et on
peut voir graphiquement que les gabarits des courbes des CEE sont bien corrélés a ceux des
mesures. Lidentification a I'aide d’un circuit R//C+R//C est donc en premiére approximation

satisfaisante pour tester notre méthode.

10.2.3 RESULTATS

Nous avons défini un signal de consigne veonsigne carré biphasique (1 V, 500 Hz) avec un temps de
repos (1 ms) entre les phases anodiques (1 ms) et cathodiques (1 ms). L’objectif en choisissant
de telles valeurs (non conventionnelles dans la stimulation électrique) était de montrer que pour
un méme signal de consigne en entrée, le signal a générer était radicalement différent d’une

application a une autre.

La Fig. 10-3 présente les captures d’écran de l'oscilloscope. Le signal mis en forme par le
générateur Agilent veees (en bleu) est appliqué en entrée du CEE. Le signal vu dans
I’hypothétique tissu Vrransmis (en vert) est mesuré aux bornes de la résistance Rpui. Il est comparé

au signal de consigne Vconsigne (€N rouge) également généré.

La corrélation entre le signal mesuré et le signal de consigne est de 98.5 % dans la configuration
macroélectrode et de 97.5 % dans la configuration MEA, démontrant ainsi la pertinence de

I'approche proposée dans ce cas simple.
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Fig. 10-3 : Capture d’écran de I'oscilloscope montrant, a gauche, les résultats pour le CEE
représentant I'électrode DIXI et, a droite, pour le CEE représentant la MEA RETINE™

On remarque également sur la Fig. 10-3, la différence entre les signaux veee¢ de chaque
application. Le filtrage du CEE représentant la configuration avec la macroélectrode impacte
faiblement le signal car le signal « adapté » a une amplitude supérieure de 20 % et un gabarit
proche, corrélé a 97.8 %. A l'inverse, le signal veemers pour la configuration avec la MEA a un
gabarit complétement décorrélé du signal de consigne (61.7 %). De plus, 'amplitude de veenere
nécessaire pour obtenir un signal de 1 V d’amplitude dans le milieu est de 10 V pour la
configuration MEA soit 1000 % d’augmentation. L'impact de l'interface sur le signal est donc

important.

10.2.4 SYNTHESE

Ces premiers tests ont permis de mettre en ceuvre la majeure partie du systéme d’adaptation,
soit la mesure d’impédance, le traitement des données d’'impédance et la génération de signal,
sans prise en compte de non-linéarités. Ils ont mis en évidence de fortes valeurs
d’intercorrélation entre les signaux de consigne et les signaux mesurés indiquant un

fonctionnement satisfaisant du systéme.

Les parasites visibles sur les transitions du signal vrransmis, notamment pour la configuration MEA sont
principalement dus a I'impédance d’entrée de l'oscilloscope.
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10.3 TESTS EN MILIEU SALIN

Nous présentons ici la mise en ceuvre de notre méthode d’adaptation dans un milieu salin, ici
une solution de PBS. Un montage électronique simple permet d’estimer le signal vu dans le
milieu d’étude. Ce deuxieme niveau de tests incluant les contraintes de mesure du signal dans le
milieu et de non-linéarité de I'impédance, permet de poursuivre la validation de notre approche,

tout en préparant le banc pour les expériences en milieu in vivo.

10.3.1 BANC DE TEST ET PROTOCOLE DE MANIPULATION

Le banc mis en ceuvre est présenté sur la Fig. 10-4. Les notations utilisées pour définir les
Signaux irransmis €t Vrransmis référent au tissu hypothétique dans le cas du milieu salin. Un montage
électronique permet d’estimer les sighaux irransmis €t Vrransmis @ partir de la mesure de vg, tension

aux bornes d’une résistance mise en série avec 'impédance du SEME.

- 1
Terre Port DBS3389 Rou |
Port MEA RETINE |
VGenere : Viransmis
1
1
.............. ]
"""" voie,
Voie, + masse PBS
Vr

Voie, + masse

masse 0sc

Fig. 10-4 : A gauche, le banc de test pour la preuve de concept en milieu salin et a droite, le montage
permettant d’estimer le niveau de signal vu dans le milieu.

Pour que cette mesure n’influence pas I'état du systeme, la résistance série Rssie doit étre
négligeable devant le module de I'impédance Z afin que :
[Veenersl = (Z] + Rserie)ligenerel = 1Z1ligenere] Equation 10-1

En mesurant le signal v, il est possible de remonter aux signaux irransmis €t Vrransmis par :

; v - .
LTransmis = Rs’iie Equation 10-2
€
v _ ZTissu v E< t 10-3
Transmis — p_, YR quation
Série
R
avec dans notre cas  Zpigsy = 1+inBB“ll:CM :
u em
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Sil'on reprend I'analyse faite au §7.3 (Partie 2), on peut négliger la capacité Cuem et estimer que

le signal vrrgnsmis €t le signal v, sont liés par la relation :

~ RBulk 1, Equation 10-4

UTransmis Rseri
erie

Pour procéder a I'adaptation des stimuli électriques, il faut suivre le protocole suivant :

* Plonger I'électrode dans le milieu salin (Phosphate Buffer Solution).

* Valider la stabilisation de I'électrode dans le milieu par un suivi temporel du spectre de
I'impédance.

» Réaliser des spectroscopies d'impédance entre 1 mV et 2 Vp avec le potentiostat SP240.

* Traiter les données (Identification sur un circuit électrique équivalent incluant un CPE,
et calcul de la fonction de transfert).

* Calculer le signal a générer a partir de la méthode d’inversion directe (circuit équivalent
linéaire mais comportant un CPE) en prenant en compte les non-linéarités et le charger
dans le générateur Agilent.

* Procéder aux tests, acquérir les signaux a I'oscilloscope et comparer les résultats.
Contrairement aux tests réalisés sur les maquettes électroniques, les conditions de mesure a
forts niveaux de potentiels vont induire la présence de non-linéarités. Dans un premier temps,
nous avons confirmé avec I'électrode Medtronic 3389 la dégradation de la qualité de I'adaptation
avec le niveau de signal, avec des tests a faible tension et a forte tension, pour des signaux carrés
et des signaux triangulaires. Puis, nous avons effectué des tests sur la MEA RETINE avec un seul
type de signal mais en balayant plus largement les niveaux de tension. Cette analyse servira de

référence car elle sera reproduite par la suite en milieu in vivo.

10.3.2 RESULTATS SUR L’ELECTRODE MEDTRONIC 3389

Nous présentons ici les résultats de 'adaptation de la stimulation en milieu salin pour I'électrode
Medtronic 3389, en utilisant notre méthode de prise en compte des non-linéarités. Nous
présentons en premier lieu des données de mesure d’impédance et les résultats d’identification
qui sont la base de l'adaptation. Ces mesures ont été réalisées dans les limites de validité
présentées précédemment sur les deux contacts les plus distaux de I'électrode. Nous présentons
ensuite les captures d’écran de I'oscilloscope et les analyses des signaux permettant d’estimer la
qualité de I'adaptation du signal vu dans le milieu salin. Ces analyses sont réalisées pour des

faibles, puis pour des forts, niveaux de tension.
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10.3.2.1Données expérimentales

Les spectres d'impédance ont été réalisés entre 1 mVp et 2 Vp (16 niveaux de tension). La Fig.
10-5 présente une sélection de ces courbes. On remarque la variation attendue du spectre avec
I'augmentation de cette tension. A dela de 100 mVp, le gabarit des spectres d’'impédance est
modifié. Comme discuté au §9.5, nous supposons que les courants faradiques deviennent dans ce
cas prédominants par rapport aux courants capacitifs. Ces variations sont caractérisées par une
diminution du module et une augmentation de la phase a basse fréquence. Des variations plus
importantes apparaissent a partir de 2 Vp pour des fréquences inférieures a 1 kHz. Nous
supposons qu’avec l'augmentation de la tension, de nouvelles réactions électrochimiques

apparaissent (par exemple la dégradation du Platine de I'électrode [55]) modifiant a nouveau le

Spectre.
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Fig. 10-5 : Sélection de spectres d'impédance réalisés avec I'électrode Medtronic 3389 dans le PBS
avec une tension de balayage comprise entre 1 mVp et 2 Vp.

Les données de mesure ont été identifiées sur le circuit électrique équivalent comprenant un

élément a phase constante.

10.3.2.2Adaptation a faible niveau de tension

Nous présentons ici 'adaptation d’un signal carré et d’'un signal triangulaire avec I'électrode
Medtronic 3389 pour des faibles niveaux de tension. Le signal que I'on souhaite observer dans le
milieu est biphasique, d’amplitude 10 mV et répété a 130 Hz. La résistance série utilisée pour
observer le courant dans 'impédance vaut 10 ). Pour le signal carré, les phases cathodiques et
anodiques représentent 40 % de la période du pattern. Les résultats simulés et expérimentaux

sont présentés sur la Fig. 10-6. Le signal mesuré sur la résistance série est désigné par Swuesure.

On note sur l'acquisition a l'oscilloscope que I'amplitude et la fréquence du signal a générer

Scenere ONt bien été respectées. Le coefficient d’intercorrélation donne 96.3 % de correspondance
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entre les signauX Suesuré €t Sconsigne. De plus, en se basant sur 'analyse au §7.3 (Partie 2), on obtient
une amplitude de ce signal égale a 500 puV * 197/10 = 9.9 mV soit 'amplitude du signal de

consigne a 1 % pres.
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Fig. 10-6 : A gauche, résultat de simulation avec le signal de consigne carré en bleu et le signal a
générer en rouge et a droite, capture d’écran de l'oscilloscope pour I'électrode Medtronic 3389.

Tension (V)
o

Pour le signal triangulaire, les parametres sont les mémes a I'exception des phases cathodiques
et anodiques qui durent 1ms chacune. Les résultats simulés et expérimentaux sont présentés
Fig. 10-7. Le rapport des amplitudes maximales de tension des signaux de consigne et a générer
(bleu et rouge) est égal a 3 pour le cas triangulaire alors qu’il est de 7 pour le cas carré. Cela
signifie que, pour une consigne d’amplitude donnée, il faut utiliser des tensions plus importantes
pour générer des signaux carrés que des signaux triangulaires. Cela n’influence pas de maniere
significative les résultats d’adaptation pour les faibles niveaux de tension mais nous verrons

dans le paragraphe suivant que cela a son importance pour des tensions fortes.
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Fig. 10-7 : A gauche, résultat de simulation avec le signal de consigne triangulaire en bleu et le signal
a générer en rouge, a droite, capture d’écran de I'oscilloscope pour I'électrode Medtronic 3389.

D’apres I'acquisition a l'oscilloscope, le signal a générer Sgansrs respecte également les parametres
définis. Le coefficient d’intercorrélation donne 95.7 % de correspondance entre les signaux
Smesuré €t Sconsigne. De méme que pour le cas « carré », le signal Suesurs @ une amplitude 500 puV ce qui

nous donne une estimation de 'amplitude du signal dans le milieu de 9.9 mV.
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Ces résultats sont satisfaisants et valident le controle des signaux de faible amplitude (10 mV)
dans le milieu salin. Le paragraphe suivant montre les résultats pour des signaux de consigne de

3V d’amplitude.

10.3.2.3 Adaptation a fort niveau de tension

Dans ce paragraphe, nous présentons I'adaptation a fort niveau de tension d’un signal carré et
d’un signal triangulaire avec I'électrode Medtronic 3389. L’amplitude du signal a obtenir est de
3 V soit 300 fois supérieure a celle utilisée dans les tests précédents. Les autres caractéristiques

des signaux ainsi que la valeur de la résistance série sont les mémes que précédemment.
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Fig. 10-8 : A gauche, résultat de simulation avec le signal de consigne carré en bleu et le signal a
générer en rouge, a droite, capture d’écran de I'oscilloscope pour I'électrode Medtronic 3389.
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Sur la Fig. 10-8, le résultat de simulation pour les signaux carrés montre que 'amplitude créte-
créte requise théoriquement pour obtenir le signal de consigne est de 17.5 V. Or, dans notre cas,
les mesures d’'impédances ont été limitées a 2 Vp. Ainsi, un signal S¢eners d’amplitude supérieure a
2 Vp ne sera probablement pas correctement adapté. En effet au-dela de 2 Vp, c’est-a-dire en
dehors de la zone basée sur des données mesurées, le calcul est réalisé par extrapolation grace a

la fonction polynomiale.

Pour les signaux de la Fig. 10-8, le coefficient d’intercorrélation donne 68.4 % de
correspondance entre les signaux Suesuré €t Sconsigne- Le signal Suesuré @ une amplitude de 170 mV ce
qui donne une estimation de 'amplitude du signal dans le milieu de 3.35 V, soit un dépassement

de la tension de consigne de 11.7 %.

Les résultats du cas triangulaire sont présentés Fig. 10-9. Le rapport des excursions maximales
de tension des signaux de consigne et a générer est d’environ 1.83 pour les signaux triangulaires
contre 3.5 pour les carrés. Ceci illustre que les limites de 'adaptation seront également fonction
de la forme d’onde du stimulus. En effet, en extrapolant a partir du cas présent et en considérant
une excursion de tension de sortie limite du stimulateur, on pourrait contréler dans le milieu un

signal triangulaire dont 'amplitude serait environ deux fois supérieure a celle d’un carré.
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Fig. 10-9 : A gauche, résultat de simulation avec le signal de consigne triangulaire en bleu et le signal
a générer en rouge, a droite, capture d’écran de I'oscilloscope pour I'électrode Medtronic 3389.
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Pour les signaux de la Fig. 10-9, le coefficient d’intercorrélation donne 97.7 % de
correspondance entre les signaux Suesuré €t Sconsigne- Ce résultat est équivalent a celui obtenu pour
les faibles niveaux de tension. En comparaison avec le signal carré, on peut insister sur le fait que
I'amplitude maximale requise étant inférieure dans le cas «triangulaire», on attend une
adaptation plus satisfaisante. Le signal Suesur¢ @ une amplitude de 145 mV, ce qui donne une
estimation de I'amplitude du signal dans le milieu de 2.85 V soit un écart de 5 % avec la

consigne.

10.3.2.4Synthése sur I’adaptation en milieu salin avec I'électrode Medtronic

Les résultats présentés sur l'adaptation du signal avec 1'électrode Medtronic 3389 sont
synthétisés dans le Tableau 10-3. Nous avons montré que I'adaptation a bas niveau de tension
était satisfaisante (I'xy>95 %) mais qu’a fort niveau de tension, sa qualité était dégradée. Le cas
du triangle a fort niveau a montré cependant une adaptation correcte (['xv=97.7 %)
probablement grace a une tension maximale de Sgener¢ Nécessaire deux fois moins importante

pour le triangle (5.5 V) que pour le carré (10.5 V).

Amplitud Amplitude Amplitude Rapport des Corrélation Corrélation
mplitude .
Forme des estimée du maximale de amplitudes entre entre
€ DConsigne .
’ signal transmis SGenéré Tamp = —S::ZZZ; Sconsigne €t SMesurs Scenérs €t Siesurs
Carré 10mV 9.9mV (1%) 70mV 7 96.3% 37.0%
arré
3V 3.35V (11%) 10.5V 3.5 68.4% 88.9%
10mV 9.9mV (1%) 30mV 3 95.7% 47.5%
Triangle
3V 729mV (5%) 5.5V 1.83 97.7% 86.1%

Tableau 10-3 : Données relatives a 'adaptation du signal en milieu salin pour I'électrode Medtronic.
Les valeurs entre parenthéses correspondent a I'erreur réalisée sur 'amplitude du signal transmis.

Dans la derniere colonne du tableau, la variation de la corrélation entre les signaux Suesuré et
Scenere permet par ailleurs d’estimer, dans le cas de signaux controlés en tension, I'importance du

filtrage a l'interface. Ainsi, aux niveaux de tension faibles, la corrélation des signaux est faible
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(40 %) car le comportement capacitif de I'interface prédomine. A fort niveau de signal, lorsque
'effet capacitif est progressivement diminué, la corrélation monte jusqu’a environ 85-90 %. Si
I'on prend I'exemple de la stimulation cérébrale profonde, on peut envisager que ce type de
stimulation, aux fréquences et aux niveaux de tension de travail actuels pourrait ne pas requérir
une adaptation du signal a générer puisque le signal transmis est pratiquement identique a ce
dernier. Les tests avec l'électrode Medtronic n’ont pas été poursuivis en milieu in vivo,
néanmoins il serait pertinent qu'une étude future adresse cette question dont les conclusions

pourraient réduire la gamme d’applications visées par I'adaptation de la stimulation.
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10.3.3 RESULTATS SUR LA MEA RETINE

Nous présentons ici les résultats de 'adaptation de la stimulation en milieu salin pour la MEA
RETINE, en utilisant notre méthode prise en compte des non-linéarités. De méme que pour
I'électrode Medtronic 3389, nous présentons en premier lieu les données expérimentales qui
servent a réaliser l'adaptation. Nous présentons également une étude de la qualité de

I'adaptation en fonction du niveau de signal pour le cas d’un signal triangulaire.

10.3.3.1Données expérimentales

De la méme maniére que pour l'électrode Medtronic 3389, des mesures d’'impédances ont été
réalisées pour des tensions variant de 1 mVp a 2 Vp. Une partie de ces courbes est présentée Fig.
10-10. Ces courbes confirment un changement de comportement de I'impédance a basse
fréquence lorsque la tension de balayage dépasse environ 100 mVp. De plus, les niveaux
d’'impédance sont supérieurs a ceux rencontrés dans le cas de la macroélectrode. On peut donc
s’attendre a devoir appliquer des niveaux de signaux beaucoup plus importants dans le cas MEA

RETINE pour une consigne équivalente.

=-5mVp
=e=10mVp |

Module de limpédance (Ohm)

Frequence (Hz) Frequence (Hz)

Fig. 10-10 : Sélection de spectres d'impédance réalisés avec la MEA RETINE dans le PBS avec une
tension de balayage comprise entre 1 mVp et 2 Vp.

Les données de mesure ont été identifiées sur le méme circuit électrique équivalent que celui

utilisé pour la macroélectrode.
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10.3.3.2Etude de I'adaptation en milieu salin

Afin d’éviter de surcharger ce paragraphe, nous présentons ici uniquement la variation de la
qualité de I'adaptation d’un signal triangulaire pour cinq niveaux de tension de consigne (1 mV a
3 V). Les résultats permettent d’étudier la variation de deux parametres de I'adaptation: le
controle de 'amplitude du signal dans le milieu et le contrdle de la forme. Le signal de consigne a
transmettre dans le milieu est triangulaire, biphasique et répété a 130 Hz. Les résultats de
simulation et d’expérience sont présentés Fig. 10-11. Les valeurs des amplitudes des signaux et
des coefficients d’intercorrélation sont renseignées dans le Tableau 10-4. La valeur de résistance
série est ajustée selon 'amplitude du signal de consigne afin d’obtenir un signal mesuré le moins

bruité possible, tout en ne perturbant pas la stimulation.

Corrélation Corrélation
Ré Amplitude d Amplitude Amplitude Rapport des
ésistance mplitude de . entre entre
estimée du maximale de amplitudes
série SConsigne Sgénére SConsigne et Sceneré et
signal transmis SGeénére Tamp =5 ——
Consigne SMesuré SMesuré
5kQ 1ImV 1.1mV (10%) 29mV 29 91.2% 46.4%
1.8k 10mV 11mV (10%) 295mV 29.5 97.7% 33.1%
100Q 500mV 415mV (17%) 1.4V 2.8 97.1% 47.8%
51Q 1v 729mV (27%) 2.95V 2.95 72.6% 87.8%
51Q 3V 3.01V (1%) 10.0V 3.33 68.3% 95.0%

Tableau 10-4 : Données relatives a 'adaptation du signal en milieu salin pour la MEA RETINE. Les
valeurs entre parenthéses correspondent a l'erreur réalisée sur I'amplitude du signal transmis.

Etude de I'évolution avec la tension de la qualité du contréle des signaux dans le milieu

Nous analysons tout d’abord I'évolution de la qualité du contrdle des signaux dans le milieu en
comparant les signaux mesurés et simulés. Les deuxieme et troisieme colonnes du Tableau 10-4
comparent 'amplitude du signal de consigne Sconsigne €t celle du signal transmis Stransmis. L'écart
entre ces amplitudes augmente, de 10 %@1 mV a 27 % @1 V, avec 'augmentation de I'amplitude
de Sconsigne- La sixieme colonne montre I'évolution de la corrélation des signaux Sconsigne €t Smesurs
avec 'augmentation de la tension. Un fort coefficient d’intercorrélation prouve que 'on contréle
la forme du signal délivré au milieu. Celui-ci varie de 97.7 % @10 mV a 68.3 % @3 V démontrant,
comme attendu, que le controle sur le stimulus transmis diminue avec 'augmentation du niveau
de tension. Cette corrélation est plus faible a 1 mV (91.2 %) car le signal Swesurs st bruité (Fig.
10-11). Pour ces cas bruités, le calcul du coefficient d’intercorrélation a été effectué apres
filtrage des hautes fréquences et suppression des sections « planes ». Pour cela, un filtrage
passe-bas (fc=1 MHz) a été appliqué audit signal dans Matlab en post-traitement. De cette

maniére, a 1 mV, le coefficient d’intercorrélation remonte de 69.3 % a 91.2%, ce qui est cohérent.
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Fig. 10-11 : A gauche, résultat de simulation avec le signal de consigne triangulaire en bleu et le
signal a générer en rouge et a droite, les acquisitions de 'oscilloscope pour un signal triangulaire
biphasique répété a 130 Hz et dont I'amplitude varie entre 1 mVet 3 V.
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Dans le cas a 3V, I'écart entre I'amplitude de signal attendu et I'estimation en mesure est de 1 %.
Ceci n’est pas en accord avec la tendance attendue et observée. Des observations ont été faites
au microscope apres ces expériences réalisées a fort niveau de tension, montrant la dégradation
de certains des contacts (Fig. 10-12). Ces dégradations ont pour conséquence une modification
de I'impédance, ce qui tendrait a expliquer le résultat non-cohérent obtenu pour une consigne de

3V.

Fig. 10-12 : Photos de la MEA RETINE 17 plots apreés tests a fort niveau de tension.

Etude, en fonction de la tension, du filtrage induit par l'interface sur les signaux

Tout d’abord, nous calculons le rapport r.mpy entre les amplitudes maximales des signaux générés
et des signaux de consigne. Ce rapport diminue avec I'augmentation de la tension de consigne de
ramp=27@1 mV a ramp=3 pour les forts niveaux de tension (2.8@500 mV, 2.95@1 V et 3.33@3 V).
Cette évolution de ramp confirme qu’a forts niveaux de signal et aux fréquences de travail, c’est-a-

dire la centaine d’hertz, le signal est moins atténué.

La derniere colonne du tableau illustre la diminution du filtrage lors du passage de l'interface.
L’augmentation de la corrélation entre S¢enéré €t Smesure, de I'xy=46.4 % @1 mV a I'xy=95.0 % @3 V,
montre que le filtrage est bien plus important aux basses tensions. Ces deux résultats sont
cohérents avec I'évolution des spectres d'impédance de la Fig. 10-10 et avec les conclusions

tirées de I'étude sur I'électrode Medtronic.
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10.3.4 SYNTHESE DES TESTS EN MILIEU SALIN

A partir de ces tests en milieu salin, nous avons pu tirer certaines conclusions quant a la portée

de la méthode d’adaptation proposée :

La mise en ceuvre du banc d’adaptation de la stimulation dans le milieu salin a donné, dans
I’ensemble, des résultats satisfaisants et cohérents avec nos attentes ; ils constituent une
base solide pour les tests en milieu in vivo avec la MEA RETINE décrits dans la section
suivante.

L’adaptation, tres correcte pour les signaux de faible et moyen niveau, est limitée pour les
forts niveaux de signal car la composante non-linéaire de l'impédance n’est pas
correctement prise en compte ni par notre méthode et ni par le circuit électrique
équivalent qui sert a adapter le signal généré. Les expériences ont montré une
corrélation du signal transmis avec le signal de consigne inférieure a 70 % pour des
amplitudes supérieures a 5.5 Vp pour la macroélectrode et 1.4 Vp pour la
microélectrode.

Pour une amplitude de consigne donnée, la qualité de 'adaptation dépendra de la forme
d’onde de consigne. Puisque le contenu fréquentiel est variable d’'une forme d’onde a une
autre, le niveau de signal maximal requis en sortie du stimulateur varie également. Ceci
implique une participation variable des phénomeénes non-linéaires et donc une qualité
de contrdle variable selon la forme d’onde.

L’utilisation de la méthode peut induire I'application de signaux de fortes amplitudes. Un
controle conscient de la part de 'expérimentateur doit donc étre requis. Une étude au
cas par cas de la dégradation des électrodes et des tissus en fonction de la bande de
fréquence et du niveau de tension de balayage permettrait également de déterminer la
gamme dynamique de sécurité des signaux de stimulation.

L’étude avec la macroélectrode tend a montrer une limite d’utilité de la méthode
d’adaptation pour les applications mettant en ceuvre des électrodes de grande surface et

des niveaux de signaux importants.
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10.4 TESTS EN MILIEU IN VIVO

Cette section présente tout d’abord la derniere étape de la validation de notre méthode, dans le
milieu in vivo. Puis, en s’appuyant sur cette validation amont, des tests fonctionnels sur la rétine
du rat sont décrits. Les résultats, préliminaires, montrent des activations corticales variables

selon les types de signaux utilisés (carré, triangle) et selon s’ils ont été adaptés ou non.

10.4.1 PREUVE DE CONCEPT EN MILIEU IN VIVO

La contrainte principale rajoutée lors des tests in vivo est liée au travail sur 'animal. Le rat doit
rester dans un état stable pour procéder aux tests. Ceux-ci doivent donc étre réalisés le plus
brievement possible apres implantation de la MEA et leur répétition doit étre limitée au
minimum nécessaire. Lors des tests fonctionnels qui associent deux expériences, la notre et celle
de T'INT, cette contrainte est encore plus forte et limite le plan d’expérience. Enfin,
I'expérimentation dans un environnement trés controlé électriquement du fait de la sensibilité
des appareils de mesure (cage de faraday, table d’opération reliée a la terre etc...) constitue une
deuxiéme contrainte, plus faible, mais qui impacte tout de méme la mesure d’impédance

(§10.4.1.2).

10.4.1.1Banc de test et protocole expérimental

Le banc de test mis en ceuvre est le méme que celui utilisé dans le milieu salin (Fig. 10-13).
Différentes résistances série sont intégrées dans le montage afin de permettre une adaptation au

cas par cas si les niveaux d’'impédance sont trés variables.

Observation des signaux '
(Oscilloscope Lecroy)

MEA RETINE implantée
dans I'espace
sous-rétinien du rat

Interface multiplexeuse (Carte dédiée + Cable DB37)

Générateur de signaux
arbitraires (Agilent 33250A)

Fig. 10-13 : Banc de test en milieu in vivo.
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Le protocole expérimental est le suivant :

* Implanter la MEA RETINE dans I'espace sous-rétinien du rat (S. Roux, INT).

* Valider la stabilisation de la MEA par un suivi temporel du spectre de 'impédance.

» Réaliser des spectroscopies d'impédance entre 1 mV et 2 Vp avec le potentiostat SP240.

* Traiter les données (Identification sur un circuit électrique équivalent comprenant un
CPE, et calcul de la fonction de transfert).

* Calculer le signal a générer a partir de la méthode d’inversion directe, prendre en
compte les non-linéarités et charger le signal dans le générateur.

* Procéder aux tests et acquérir les signaux a l'oscilloscope.

10.4.1.2Données expérimentales in-vivo

L’étape la plus sensible dans le protocole expérimental est l'acquisition des données
d’'impédance. En effet, nous avons montré que sans ces données, il est impossible de connaitre
précisément le signal réellement délivré au milieu. De méme qu’en milieu salin, les spectres
d’'impédance ont été réalisés entre 1 mVp et 2 Vp (16 niveaux de tension). La Fig. 10-14

présente une sélection de ces courbes.

0 i i R R
==10mVp | | REERY | R
-10==100mVp |-~ T Tl T T
oo ~*S00mVp -]
+1Vp I | i | NEERL

l 4= =4 -t
I RN [N
I I I

1T
I
I

Module de l'impédance (Ohm)
Phase de limpédance (°)
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Fig. 10-14 : Sélection de spectres d'impédance réalisés avec la MEA RETINE implantée chez le rat avec
une tension de balayage comprise entre 1 mVp et 2 Vp. Les fléches bleues indiquent les sauts

Les courbes obtenues présentent des discontinuités importantes (fleches bleues) a la fois sur le
module et la phase de I'impédance. Nous avons constaté que ces perturbations apparaissent lors
des changements de calibre du module de mesure d’impédance dans le potentiostat. Ceci est mis
en évidence en représentant le courant de sortie du potentiostat et les spectres de module et de

phase en fonction de la fréquence (Fig. 10-15). Le spectre exemple est celui réalisé a 100 mVp.
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La courbe verte représente les niveaux de courant utilisés pour réaliser la mesure d’impédance.

Les « sauts » ont bien lieu a la fréquence exacte des changements de calibre.

1
110
E ~—~
< —~ o —~
(e] < > <
= =) =]
5] e 0o =
s = 10" €
5] [kl I
k=] 5 @ 5
@ o< o
Q o £ o
E o = o
© 10" 3 109
[} k| (]
o Lo o 5 @ 5
() | L = 0 =
= 88 8
e}
3 o
D e s e e b B JCLITOLLC Lo 2 2
- T ~S10 110
O I P
| Lot | [ R
B Ty I Sy S I I
3 4 5
10 10 10
Frequence (Hz) Frequence (Hz)

Fig. 10-15 : Mise en évidence du probléme de stabilité du potentiostat lors des changements de
calibre.

Ce phénomene problématique, n’a pas pu étre reproduit sur paillasse. Notre hypothése est que la
présence d’une fuite de courant depuis le rat vers la terre déstabilise le module de mesure. En
effet, le rat repose sur un support métallique vissé sur le banc de mesure qui est lui-méme
entierement relié a la terre. Les architectures des modules d’impédance étant différents d'un
modele de potentiostat a I'autre, il est possible que, d’aprés la société Bio-Logic, seul le modeéle
SP240 utilisé ici soit affecté. Une solution serait d’isoler le rat mais d’une part, cela est peu
compatible avec les contraintes opératoires ou de mesure de I'INT et d’autre part, les essais pour

rendre flottant le potentiel électrique du rat n’ont pas donné de résultats concluants.

E 65 F-402
<) 5
® [¢']
S 6 F505
© -
o —
~g 3
g 5,57 F-60 o
— o
- V]
() >
o o
o 5 F-70°®
E =
o

o

=45 - -80

100 1000 10 000 100 000

Frequence (Hz)

Fig. 10-16 : Spectre bruité (module en bleu et phase en rouge) et identification par un circuit
électrique équivalent (module en violet et phase en vert).

Finalement et malgré ce probleme non résolu, comme seul le modele SP240 offre la possibilité
de réaliser des mesures a forte tension, nous avons utilisé et traité les données « bruitées »

pour réaliser l'identification. (Fig. 10-16). Le meilleur critére des moindres carrés obtenu

161



est de 2. Les données sont trop bruitées pour étre correctement représentées par le CEE et
I'identification ne nous a permis ici que d’obtenir un gabarit approximatif des spectres
d’impédance. On peut anticiper que le controle de I'amplitude et de la forme du signal

transmis au milieu sera plus qualitatif que quantitatif.
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Fig. 10-17 : Variation de la résistance de bulk (a gauche) et du critére des moindres carrés (a droite)
avec la tension de balayage de la spectroscopie d’'impédance

Notons la valeur de 55 kOhm pour la résistance Rpux (Fig. 10-17, gauche), valable jusqu’a
500 mV, qui permettra par la suite d’estimer 'amplitude du signal dans le milieu a partir du

signal mesuré sur la résistance série (Equation 10-4).
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10.4.1.3Etude de 'adaptation en milieu in vivo

Dans ce paragraphe, nous présentons la variation de la qualité de I'adaptation d’un signal carré
pour la MEA RETINE implantée sous la rétine du rat. Cette étude est réalisée pour trois niveaux
de tension du signal de consigne carré (50 mV, 100 mV et 1 V). De cette maniére, nous
renforcons les analyses préliminaires réalisées en milieu salin. Les parameétres du signal choisis
sont ceux que I'INT utilise classiquement dans ses expériences. Le signal de consigne est carré,
biphasique et répété a 80 Hz. La durée des phases cathodique et anodique est de 1 ms. Une
résistance série de 50 kQ est utilisée pour réaliser les mesures. Les résultats de simulation et
d’expérience sont présentés Fig. 10-18. Les calculs d’intercorrélation des signaux sont

renseignés dans le Tableau 10-5.
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Fig. 10-18 : Acquisitions de l'oscilloscope pour un signal carré biphasique répété a 130 Hz dont
I'amplitude varie entre 1 mVet 3 V.

Graphiquement, on constate sur la Fig. 10-18 une diminution progressive du contréle de la
forme d’onde transmise dans le milieu avec 'augmentation de la tension. Cette évolution se
retrouve dans le coefficient d’intercorrélation entre les signaux Sconsigne €t Smesuré qui varie de
93.2 % @50 mV, 73.0 %@100 mV a 27.0 %@1 V. Les calculs de I'erreur commise sur 'amplitude
du signal transmis montrent également une perte du contrdle du signal transmis a forte tension

avec 275 % d’erreur pour une consigne de 1 V. Ces résultats confirment la tendance observée en
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milieu salin d’'un moins bon contréle du signal délivré pour de forts niveaux de tension. On

ajoutera ici que le fait que les mesures d’'impédance aient été perturbées a trés probablement

abaissé les performances atteignables avec notre méthode.

Amplitude Amplitude Rapport des Corrélation Corrélation
Amplitude de litud
c estimée du signal maximale de amplitudes entre entre
Consigne 4 ded
’ transmis SGeéneré Tamp = SGE# SConsigne et Smesuré Sceneré et SMesuré
SConslgne
50mV 44mV (12%) 400mV 8 93.2% 4.01%
100mV 110mV (10%) 900mV 9 73.0% 37.2%
1v 2.75V (275%) 10V 10 27.0% 95.3%

Tableau 10-5 : Données relatives a 'adaptation du signal en milieu in vivo pour la MEA RETINE.

L’évolution du rapport 7,,,,,, des amplitudes des signaux Sconsigne €t Scenere Ne présente pas la méme

tendance que pour le milieu salin. Dans le cas in vivo, 7., augmente avec 'augmentation de la

tension. A l'inverse, nous retrouvons une évolution identique de la correspondance entre les

signaux Scensré €t Smesure. Graphiquement (Fig. 10-18), nous remarquons que pour un signal de

consigne de 1 V, les gabarits des signaux Sceners et Swesurs SONt équivalents et le coefficient

d’intercorrélation varie de 4.01 %@50 mV a 95.3 %@1 V.

De ces tests en milieu in vivo, nous concluons que :

* Les approximations commises lors des mesures d'impédance et de l'identification ne

permettent pas d’analyser pleinement ces résultats comme en milieu salin.

* Néanmoins, les tendances relevées dans le milieu salin ont été en général confirmées

notamment I'impact de 'augmentation du niveau de signal sur la diminution du contréle

de la forme d’onde transmise et sur la diminution du filtrage de l'interface (pour les

signaux controlés en tension).

* En dépit des données de travail imparfaites, 'adaptation a donné des résultats assez

satisfaisants pour les faibles niveaux de tension (I'xy>90 %, erreur de 12 % sur

I'amplitude) qui sont par ailleurs cohérents avec les résultats obtenus en milieu salin.

Ces résultats sont suffisants pour autoriser une expérience fonctionnelle in vivo détaillée dans le

paragraphe suivant.
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10.4.2 TESTS FONCTIONNELS

L’objectif des tests fonctionnels présentés dans ce paragraphe est de montrer I'importance de la
connaissance du stimulus ayant déclenché un effet donné. Pour cela nous couplons notre
systeme d’adaptation de la stimulation au banc de test de I'INT qui permet la comparaison des

impacts de stimuli optiques et électriques sur le cortex visuel primaire du rat.

10.4.2.1Banc de test et protocole de stimulation

L'équipe de F. Chavane réalise a I'INT des expériences de stimulation rétinienne sur des rats.
Dans un premier temps, au moyen d'une caméra CCD, ils identifient les zones d’activation du
cortex visuel primaire V1 par détection des échanges d'oxygéne dans ledit cortex en fonction de
patterns lumineux présentés au rongeur. Puis dans un second temps, une MEA RETINE
implantée derriere la rétine (espace sous-rétinien) permet d’essayer de recréer ces activations
avec des stimuli électriques. L’analyse des images enregistrées par la caméra CCD permet de
valider les activations semblables/dissemblables entre les stimuli lumineux et électriques. C’est
grace a ce partenariat que les expériences in vivo réalisées avec les MEA RETINE ont pu étre

effectuées.

Le banc de test de I'INT est basé sur 'utilisation d’'un appareil de stimulation commercial, le
systeme BIOMEA (Bio-Logic). Celui-ci permet de délivrer des stimuli contrdlés en courant de
+/-400 pA. Il permet également de synchroniser I'’émission des stimuli électriques et les

acquisitions d’'une caméra pointée sur le cortex visuel du rat [86].

Evolution du banc d’adaptation de la stimulation

Banc d’expérience de I'INT

Caméra CCD pointée sur le
_ .- cortexvisuel primaire
i

Carte de l'activité
corticale 5 MEA RETINE
L iMmplantée dans 'espace

sous-rétinien
Générateur
) abitraire
S
o - €
/7I \\ Multiplexage
A + cable DB37

Fig. 10-19 : Couplage du banc d’expérience de I'INT et du systéme d’adaptation de la stimulation.

p >

4

Pour intégrer notre systeme a la place du systeme BIOMEA, le banc a été adapté tel que présenté
sur la Fig. 10-19. Le signal « trigger » de sortie de la caméra, qui annonce que 'enregistrement
peut commencer, est relié a l'entrée «trigger» d'un générateur Agilent. La sortie de ce
générateur déclenche, avec un retard de 700 ms, un signal « trigger » d’'une part vers la caméra
et d’autre part vers un deuxieme générateur Agilent dans lequel la forme d’onde a été

programmée.
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10.4.2.2 Adaptation du pattern de stimulation

TR

Le pattern utilisé a 'INT est un signal carré biphasique répété a 80 Hz pendant 1 s. La phase
cathodique vient avant la phase anodique et chacune dure 1 ms. Ces tests n’ont été réalisés en
méme temps que la précédente expérience; les résultats notamment sur la qualité de
I'adaptation sont différents. Du fait des contraintes opératoires et de temps, peu d’expériences et

d’acquisitions ont été réalisées en dehors de celles présentées ici.

T SConsigne t K L “;"’ .\,’ Sgenere

S

Mesuré

SMesuré

o el Toger G
500Vl 500V 500msidh{Stop 000V
940V ofsel 10000 10016 200kSis]Edge Posig

Fig. 10-20 : A gauche, capture d’écran de I'oscilloscope pour le cas de stimulation de référence et a
droite pour le cas de stimulation adaptée dans le cas d’un signal carré.
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Fig. 10-21 : A gauche, capture d’écran de I'oscilloscope pour le cas de stimulation de référence et a
droite pour le cas de stimulation adaptée dans le cas d’un signal triangulaire.

Nous avons défini 'amplitude de la consigne a 1 V. Pour obtenir cette consigne dans le milieu, le
signal a générer doit avoir une excursion de tension de 12.6 V pour le signal carré et le signal
triangle. Afin d’avoir une référence, nous avons appliqué le signal de consigne avec la méme

amplitude sans 'adapter et avons réalisé les mémes acquisitions.

On peut voir sur les Fig. 10-20 et Fig. 10-21 que les signaux sont tres bruités. Cela est d{i au fait
que le signal mesuré est a la limite du seuil de détection de I'appareil car la résistance série doit

rester négligeable.
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Les coefficients d’intercorrélation entre Sconsigne €t Suesurs €t le signal mesuré sont de: I'xy=80.7 %
dans le cas du signal carré et I'ry=88.5 % dans le cas du signal triangulaire, ce qui est satisfaisant

compte tenu de I'amplitude du signal de consigne.

10.4.2.3Les acquisitions corticales

Protocole et contexte

Pour obtenir suffisamment de données lors des acquisitions corticales, le pattern (80 Hz
pendant une seconde) est répété et I'enregistrement effectué a 20 reprises. Pour améliorer la
détection de l'activité, une mesure différentielle est effectuée. Ainsi, un niveau de référence, dit
«vide », est également enregistré a 20 reprises pour chaque stimulation. Pour assurer que des
stimuli optiques ne perturbent pas I'expérience, le rat possédant a priori une rétine saine, celle-

ci est réalisée dans un environnement sans lumiére.

Pour analyser les résultats, il faut tout d’abord introduire quelques notions sur le
fonctionnement du systeme visuel et les problématiques de la réhabilitation fonctionnelle de la
rétine. L'organisation du cortex visuel est rétinotopique (Fig. 10-22). Cela signifie que la
localisation spatiale d'une réponse corticale a un stimulus visuel dans une portion du champ
visuel donné sera proche de celle induit par un stimulus visuel adjacent au premier dans le
champ visuel. Ainsi, un stimulus visuel trés large active une large zone de la rétine et par

conséquent une large zone dans le cortex visuel et inversement.

Fig. 10-22 : Illustration du concept de rétinotopie (crédit S. Roux).

La réhabilitation fonctionnelle de la rétine suppose que I'on vient suppléer les photorécepteurs
défectueux a I'aide d’un implant capables de délivrer des stimuli électriques pouvant reproduire
des activations neuronales équivalentes dans le cortex visuel a celles générées par des stimuli
lumineux. Le probleme majeur se situe au niveau de la résolution spatiale que la technologie
actuelle peut produire (Fig. 10-23, gauche). En effet, les implants les plus denses integrent au
maximum un millier de contacts [120], [121], alors que la rétine posséde environ une centaine
de millions de photorécepteurs. Le deuxiéme probleme que nous avons adressé dans les tests

fonctionnels est I'augmentation de la focalisation de I'activation corticale (Fig. 10-23, droite).
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Plus l'activation sera fine plus le « pixel » activé dans la rétine sera petit. Il est évident que
diminuer 'amplitude des signaux induit une focalisation de l'activation cependant le niveau de

signal transmis risque de devenir insuffisant pour activer les cellules.

Augmentation de la | Augmentation de la
r_\résolution d’activation| finesse d’activation /\
(sélectivité spatiale) (focalisation)

Fig. 10-23 : Illustration de la sélectivité spatiale et de la focalisation des activations.

Résultats

La Fig. 10-24 présente les résultats d’acquisitions corticales effectuées pour les signaux de
référence et les signaux adaptés. Les résultats des tests fonctionnels montrent que I'adaptation
du signal a permis de focaliser I'activation avec un signal carré mais qu’elle a élargi la zone

d’activation pour un signal triangulaire.

Conditionde Condition Conditionde Condition
référence carré adaptée carré référence triangle adaptée triangle

Fig. 10-24 : Acquisitions corticales pour le signal carré a gauche, et pour le signal triangulaire a
droite (Figures fournies par I'INT, remerciements S. Roux).

Dans le cas du signal carré, la zone d’activation corticale (zone foncée cerclée de rouge) est plus
importante de 397 % entre signal de référence et signal adapté ; la focalisation a été améliorée
d’un facteur 4. A l'inverse, les résultats pour le signal triangulaire montrent que l'activation

corticale est plus focalisée, d'un facteur 4, dans le cas du signal de référence.

Surface d’activation corticale (mm?) Carré Triangle
Référence 3.14 1.13
Adapté 0.79 4.52

Tableau 10-6 : Surfaces d’activation corticales pour les quatre configurations testées.
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Discussion

Le premier résultat important est la connaissance de la forme qui a déclenché I'effet, que le
signal soit adapté ou non. En effet, a notre connaissance, de tels tests n’ayant pas été conduits

auparavant, il est difficile de déterminer avant expérience quels seront les stimuli efficaces.

Sur le plan énergétique, si I'on considére qu’obtenir une activation plus focalisée est nécessaire
et que celle-ci doit étre répétée fréquemment par le stimulateur, on peut prétendre que choisir
le signal le moins couteux énergétiquement permettra d’augmenter la durée de vie de I'implant.

Ici on aura le choix entre le signal carré adapté ou le signal de référence triangle.

Sur le plan fonctionnel, grace a l'utilisation de cette méthode, il est envisageable qu’apres de
nombreux tests, une forme idéale pour une action spécifique soit déterminée. Ce résultat sera
indépendant du type de stimulateur et du type d’électrode utilisés. De plus, I'actualisation des
données de 'impédance au cours de la vie de I'implant permettra de continuer a transmettre
exactement la forme d‘onde sélectionnée et donc de retrouver, a priori, la méme activation que

précédemment.

Ces résultats préliminaires encourageants devront donc étre reproduits et étendus a de
nouvelles formes d’onde. Les parametres tels que la fréquence de répétition, les largeurs de

phases, la symétrie des phases et 'amplitude du signal peuvent également étre ajustés.
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10.5 SYNTHESE

Dans ce chapitre, nous avons validé expérimentalement notre nouvelle méthode de stimulation
assurant le controle du signal (forme et amplitude) transmis au milieu a partir des données de
mesure d'impédance. Grace a ces validations, sur des maquettes électriques puis en milieu salin,
et en milieu in vivo, ainsi que par quelques tests fonctionnels, plusieurs conclusions ont pu étre

tirées sur les apports et les limites de cette méthode :

Les tests ont montré qu’a bas niveau de signal, la forme du signal transmis était corrélée a 95
% avec celle du signal de consigne. L’erreur sur 'amplitude était en général autour de 10
%.

Cependant, la méthode est limitée par sa capacité a modéliser les phénomenes non-linéaires
du systeme par le circuit électrique équivalent qui représente l'impédance. Une
dégradation de la qualité du controle du signal transmis a été observée pour des tensions
supérieures a 5 Vpp pour la macroélectrode et a 1.4 Vpp pour la microélectrode.

Il a également été observé que lors de I'adaptation, les amplitudes que devaient fournir le
générateur de signaux étaient parfois trés importantes, notamment pour les
microélectrodes. Ceci renvoie au fait que ’'adaptation étant limitée par les possibilités du
systeme, celui-ci devra étre dimensionné en conséquence et que d’autre part en fonction
des niveaux maximum délivrables par le systéeme, un controle de l'utilisateur sera
nécessaire sous peine de dégrader I'électrode et le tissu.

Les expériences fonctionnelles menées ont permis de démontrer l'intérét de connaitre et
maitriser la forme qui déclenche I'effet. La poursuite de la collaboration du CEA-Leti avec
I'INT permettra d’assurer la répétabilité des résultats fonctionnels obtenus et la
formalisation des patterns de stimulation les plus efficaces pour l'application de

stimulation sous-rétinienne.
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Chapitre 11: PERSPECTIVES
D' INTEGRATION D'UNE
STIMULATION ELECTRIQUE MULTI-
APPLICATION

Dans ce chapitre, nous présentons, dans l'objectif d’'une intégration de cette méthode, une
proposition d’architecture d’un systeme de stimulation multi-applications. Nous décrivons
I'architecture fonctionnelle du systeme et les blocs qui la composent. Les spécifications du systeme
sont extraites de la littérature et de simulations numériques. Dans la derniere section du chapitre,
nous présentons une implémentation de cette architecture dans Matlab/Simulink qui permet de

valider les choix d'implémentation et le dimensionnement.
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11.1 INTRODUCTION

Dans les chapitres précédents, nous avons proposé une nouvelle méthode de stimulation basée
sur le traitement des données de I'impédance du systeme électrode-milieu environnant (SEME).
Cette méthode a été validée, a partir d’appareils commerciaux, sur des maquettes électroniques

représentant le milieu in vivo, en milieu salin et finalement en milieu in vivo.

Au-dela de cette preuve de concept, notre objectif final est la mise en ceuvre dans un systéme
intégré, et donc implantable, de cette méthode d’adaptation de la stimulation. L’objectif premier
n’étant pas la commercialisation du systeme mais plutot la proposition d'un outil de recherche
polyvalent et adaptable, il est prévu d’adresser le maximum d’applications possibles (cceur,
cerveau, nerf, cochlée et rétine). Ce systéme permettra dans un premier temps de valider la
méthode pour plusieurs applications, puis autorisera les biologistes spécialisés dans chacune de

ces applications a rechercher les formes d’onde optimales pour leurs objectifs.
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11.2 CARACTERISTIQUES DES PRINCIPALES APPLICATIONS

De nombreux progres ont été réalisés autour de la miniaturisation des appareils électroniques et
des électrodes utilisés pour la stimulation électrique implantée. La synthése présentée dans
cette section n’a pas pour but d’étre exhaustive. Elle nous permet d’extraire les gammes de
tension et de courant couvrant 'ensemble des applications et d’étudier la gamme de surface
d’électrode a adresser, ce qui nous permettra d’anticiper la gamme d’impédance vue en sortie du

systeme multi-application.

11.2.1 LA STIMULATION CARDIAQUE

11.2.1.1Données commerciales

Un rapport de 'HAS [122], daté du 20 décembre 2006, donne les spécifications minimales pour
les défibrillateurs implantables. La tension maximale est fixée a 2.5 V. La durée de I'impulsion
carrée conseillée est de 0.5 ms avec une fréquence de répétition de 1 a 2 Hz. Le tableau ci-

dessous présente les spécifications de quelques modéles commerciaux.

Amplitude (V@A ou Largeur d’une phase Fréquence de
Fabricant, Modeéle Mode
A@V) (ms) répétition (Hz)
SIM, Accent™ SR RF [123] Tension 0.25V-7.5V@n.c. 0.05-1.5 0.5-3
SJM, Accent™ MRI
Tension 0.25-7.5V@n.c. 0.05-1.5 0.5-3
Pacemaker [123]
Medtronic, 8042 In Sync
Tension 2.5-5V@n.c. 0.4 1-2
I11 [124]
Boston Scientific
Tension 0.1-7.5V@n.c. 0.1-2.0 0.5-3
COGNIS® [125]

Tableau 11-1 : Spécifications des implants dédiés a la stimulation cardiaque.
11.2.1.2Données académiques

Bien que la preuve de concept ne soit plus a faire de nombreuses améliorations sont encore

étudiées.

En 2005, Whittington et al. de Stanford ont développé un systeme en boucle fermée qui permet
d’ajuster la stimulation électrique en fonction de la mesure des signaux électrophysiologiques
émis par les cellules cardiaques [126]. Le stimulateur, en tension ou courant, utilise un
générateur de signaux biphasiques (11 bits de précision et 1 bit de signe). La tension de sortie
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est limitée en mode courant a +2.5 V (courant limité a 10mA en mode tension) pour éviter la
dégradation des électrodes et/ou du tissu. La résolution temporelle des stimuli est de 0.8 ps. La
fréquence de répétition des impulsions varie de 0.3 Hz a environ 10 Hz et la largeur de phase des

impulsions peut étre programmée de 20 ps a plusieurs secondes.

Lee et al,, ont développé en 2011 une version intégrée d'un stimulateur cardiaque qui propose
également de faire de la mesure de signaux biologiques [127]. La voie de stimulation est
composée de deux étages. Le premier étage est un générateur en tension (4 bits) alimenté sous
1.3 V afin de limiter sa consommation énergétique. Le deuxieme étage est le générateur
d’impulsions, alimenté sous 3.2 V par une pompe de charge. Les stimuli peuvent durer entre

62.5 ps et 1.94 ms et étre délivrés a une fréquence variant entre 0.5 Hz et 31.25 Hz.

11.2.2 LA STIMULATION COCHLEAIRE

11.2.2.1Données commerciales

Ces stimulateurs possedent les fréquences de répétition les plus élevées car ils doivent
reproduire des signaux similaires a ceux correspondants aux sons naturels dans la bande
passante fréquentielle d’écoute de l'oreille humaine [20 Hz; 20 kHz]. Certains ont des
fréquences de répétition bien au-dela de cette capacité pour rendre compte simultanément de
trés nombreuses sources sonores. Le tableau récapitulatif des spécifications pour quatre

modeles de constructeurs différents est présenté ci-dessous [128].

Largeur
Fabricant, Modele Mode Amplitude Fréquence de répétition
d’une phase
Cochlear America, Nucleus5 Courant | 0.01-1.75mA@n.c. 12-400ps Jusqu'a 31.5kHz
Medtronic, Sonata implant Courant 0-1.2mA@n.c. -- Jusqu'a 51kHz
Advanced bionics,Clarion HiRes 90K | Courant 0-1.9mA@n.c. -- Jusqu'a 83kHz
Cochlear Freedom Nucleus Freedom | Courant 0-1.75mA@n.c. -- Jusqu'a 32kHz

Tableau 11-2 : Spécifications des implants dédiés a la stimulation cochléaire.

11.2.2.2Données académiques

En 1996, Zierhofer et al. présentent un stimulateur cochléaire intégré multivoies [129]. Il permet
de délivrer plus de dix milles impulsions biphasiques symétriques par seconde sur huit voies
simultanément. La gamme de stimulation proposée est [1.5 pA; 1.5 mA] sous une tension

d’alimentation de 5.6 V.
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M. Ghovanloo (Georgia Institute of Technology) et K. Najafi (Université du Michigan)
développent depuis dix ans des stimulateurs électriques multi-applications (rétine, cochlée et
cortex) [107], [108], [130]-[132]. En 2005, ils présentent un systéme de stimulation intégré
pour la stimulation cochléaire/rétinienne [132]. Le systéme est contr6lé par un DAC de 5 bits et

aune dynamiquede 115mVa 3.6 V.

L’équipe dirigée par R. Shepherd a Melbourne a proposé en 2007 un stimulateur implantable
pour I'expérimentation chez le petit animal [133]. Le stimulateur alimenté sous 5 V offre une

gamme de courant 100-500 pA avec des largeurs d’'impulsions de 15 a 250 ps.

11.2.3 LA NEUROSTIMULATION

11.2.3.1Données commerciales

Les deux premiers systéemes présentés ci-dessous sont dédiés a la stimulation de la moelle
épiniere et sont implantables de maniére chronique. Les autres systemes sont externes. Un cable

transcutané permet d’acheminer les stimuli électriques depuis 'implant jusqu’aux électrodes

implantées.
Amplitude (V@A ou Largeur d’une Fréquence de
Fabricant, Modeéle Mode
A@V) phase (ms) répétition (Hz)
Medtronic, Restoreadvanced [134] Tension 0-10.5V@n.c. 60-450us 2-130Hz
SIM, Eon™ Rechargeable [135] Courant 0-25.5mA@n.c. 50-500us 2-1200Hz
GRASS Technologies, S88X / S88 Tensi 0.25-12V@1A / 0.01- 10us-99s / 10-5-100Hz / 10-4-
ension
Dual Output [136] 150V@450mA 10ps-10s 100Hz
AlphaOmega, AlphaLab SnR [137] Courant 2pA-7mA@100V 50us-1ms --

Multichannel Systems, STG 4000 Courant/ | 2-16mA@120V / 1mV-

20pus min 25 kHz max
Series [138] Tension 8V@20mA
Tucker-Davis Technologies, 172 Courant /
3mA@15V / 0-12V@n.c. 5us min --
[139] Tension

Tableau 11-3 : Spécifications des implants dédiés a la neurostimulation.
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11.2.3.2Données académiques

A linstitut Polystim de Montréal, I'équipe de Sawan développe depuis plus d'une dizaine
d’années des stimulateurs intégrés pour la neurostimulation. En 1999, Arabi et al. mettent en
ceuvre un stimulateur intégré (CMOS 1.2 pm) pour stimuler la moelle épiniere [140]. Ce
stimulateur, couplé a une électrode cuff, propose quatre gammes de stimulation de 7 bits: [10 ;
630 pA], [20; 1260 pA], [50; 3150pA] et [100; 6300 pA]. La résolution temporelle de la forme
d’onde est 10 ps avec une gamme dynamique de 8 bits. La fréquence de répétition varie de 2 a
1500 Hz et le délai entre deux trains d’impulsions varie de 100 ms a 25.5 s. Puis en 2006 et
2007, Mounaim et al. proposent deux nouvelles architectures de stimulateur [141], [142]. La
premiere dédiée a la stimulation de la vessie délivre des signaux en courant jusqu'a 2 mA
pendant au maximum 200 ps. Dans la seconde, les signaux de sortie sont définis avec un pas de

8 pA jusqu’a 2 mA.

Un autre systeme de stimulation développé par Dommel et al. [143], [144], utilise une
technologie CMOS 0.35 pm haute tension autorisant jusqu’a 20 V de tension en sortie. Les
auteurs précisent que c’'est une précaution afin d’anticiper au mieux l'augmentation de
I'impédance du SEME au cours d’expériences chroniques. Ainsi les gammes de courant
proposées sont: [20; 620 pA], [40; 1240 pA] (par défaut), et [130; 4030 pA]. Les niveaux
relativement faibles de la premiére gamme de courant s’expliquent par le fait que 'application

premiere visée était la stimulation rétinienne.

11.2.4 LA STIMULATION CEREBRALE

11.2.4.1Données commerciales

Les stimulateurs présentés ci-dessous adressent la stimulation DBS et la stimulation corticale. Il
y a peu de disparités entre leurs spécifications respectives. D’apres le Tableau 1-1, les surfaces
d’électrodes sont en général plus faibles (Tableau 1-1) dans le cas de la stimulation corticale

avec des impédances a priori plus grandes.
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Fréquence
Fabricant, Modele Mode Amplitude (V@A ou A@V) Largeur (H2)
Z
90uHz-
WPI, DS8000_IM, DBS [145] Tension S5mV-10V@10mA 20us-3h
16.6kHz
Medtronic, Kinetra, DBS [146] Tension 0.1-10.5V@n.c. 60-450us 3-250Hz
Courant / 0.1-25.5mA@n.c. / 0.05- 60-450us
Medtronic, Activa RC, DBS [147] 2-250Hz
Tension 10.5V@n.c. (10us)
GRASS Technologies, S12X, Corticale
Courant 0.2-15mA@30V 0.1-2ms 2-100Hz
[148]
BlackRock Microsystems, CereStim Courant / 1-215pA@n.c./ 115200
. . us-200ps --
96, Corticale [149] Tension 0.6-9.5V@n.c.

Tableau 11-4 : Spécifications des implants dédiés a la stimulation cérébrale.

11.2.4.2Données académiques

On trouve peu de publications liées au développement de stimulateurs DBS dans la littérature ce
qui n’est pas le cas des implants corticaux. Les travaux du Polystim a Montréal sont tres présents
dans la littérature : Coulombe et al. en 2005 et 2007 ont présenté deux stimulateurs corticaux
visuels [150]-[151]. La surveillance de la tension et du courant développés en sortie du
stimulateur a été intégrée afin de garantir la sécurité du patient en garantissant les niveaux
maximum de courant et de tension. Cependant, les niveaux de courant sont limités a 140 pA et la
tension de sortie ne peut excéder 2.98 V. Les travaux d’Ethier et al. ont ajouté au
stimulateur une génération de stimuli de courant de forme exponentielle et ont augmenté
I'excursion de tension de sortie [114]. Pour cela, le générateur et I'étage de sortie sont réalisés
sur deux puces de technologies différentes avec des tensions d’alimentation différentes : CMOS
0.18 pum (Vmax=3.3 V) pour le générateur et CMOS 0.8 pm (Vmax=20 V) pour I'étage de sortie. Le
stimulateur permet donc d’injecter jusqu’a 136 pA sur une impédance de 100 k) correspondant

au maximum prévu pour cette application.

11.2.5 LA STIMULATION RETINIENNE

11.2.5.1Données commerciales

Le domaine de la stimulation rétinienne est peut-étre le moins avancé de tous. La premiere
validation par la FDA d’un stimulateur rétinien implantable date de printemps 2011 avec I'Argus
2 de la société américaine Second Sight Medical Inc. Les tests sur le long terme sont actuellement
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en cours aux Etats-Unis, au Mexique et en Europe. Les spécifications de ce systeme ne sont

actuellement pas publiées.

11.2.5.2Données académiques

Pour la stimulation sur la rétine, de nombreuses études ont été menées partout dans le monde.
On peut citer par exemple les travaux collaboratifs de W. Liu (Université de Californie, Los
Angeles), H. Humayun, ]. Weiland (Université de Californie du Sud) et M. Sivaprakasam (Institut
de Technologie Indien, Madras) [152], [101], [153] et [154].

Dans [154], Sivaprakasam et al. présentent un stimulateur intégré (CMOS 1.5pm) pour la rétine.
Il posséde deux sources d’alimentation (+6.5 V/-6.5 V) et permet de générer des courants
jusqu’a 600 pA d’amplitude (6bits). Le générateur est ensuite multiplexé sur huit électrodes afin

d’optimiser la taille et la consommation du circuit.

Le groupe dirigé par Ortmanns en Allemagne, congoit également des stimulateurs pour la rétine
[155]-[157]. L’implant (HVCMOS 0.35 pm) de type épi-rétinien présenté dans ces études,
adresse 232 points de stimulation. Il est alimenté sous 22.5 V afin de permettre le passage de
courants maximum de I'ordre de 1 mA. La combinaison de quatre gammes de courant permet de
fournir jusqu’a 128 niveaux de courant de chacune des polarités soit [4; 128 pA], [8; 256 p4],
[16;512 pA] et [32;992 pAl.
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11.2.6 SYNTHESE

11.2.6.1Surfaces d’électrodes implantées

Les surfaces d’électrodes rencontrées dans les cinq applications présentées sont consignées ci-

dessous. Leurs valeurs sont comprises entre 100 pum? et 10 mm?.

Cardiaque DBS/Corticale SEF Rétine Cochlée
Surface quelques
1-4mm? 100um?-10mm? 100um?-0.2mm? 100um?2-5mm?
d’électrode 100um?

Tableau 11-5 : Syntheése des surfaces d’électrodes utilisées pour la stimulation électrique implantée

Chaque application possede des électrodes dédiées a I'acheminement des stimuli électriques aux
cellules/tissus cibles (géométrie, taille, matériau). L'impédance vue entre les électrodes de
stimulation et par conséquent la délivrance des stimuli électriques sont donc directement

affectée par cette variation. Un systéme multi-application devra supporter cette variabilité.

11.2.6.2Résolutions de générateurs de signaux

Sur la Fig. 11-1, les valeurs maximales de tension/courant sont classées en fonction de la surface
des électrodes utilisées et par application. Les tableaux 11-1 a 11-4 et 11-6 nous donnent des
gammes de courant [1.5 pA; 25.5 mA] et de tension [1.2 mV ; 10.5 V], soit respectivement des
gammes de 15 bits et 14 bits.

Neurostimulation: 6,3mA DBS: 1,2mA Neurostimulation: 10.5(150)V/25.5mA DBS: 10.5V/25,5mA

Rétine: 1ImA  Cardiaque: 3,2V/40uA
Y ———— Ry —

A v A v

Cochlée: 1.5mA/3,6V
Corticale: 170pA

& A

) V S. 14
électrode

| | | ] | ]

I I I | T I

100p.m2 1mm? 10mm? 1ooum2 1mm?2 10mm?

Rétine: n.c. Cardiaque: 7.5V

CEEm———— =
Cochlée: 1.5mA/3,6V

Corticale: 15mA

Sélectrode

Fig. 11-1 : A gauche, la synthése des niveaux maximum d’amplitudes, par application et pour les
stimulateurs académiques, et a droite, méme synthése pour les stimulateurs commerciaux.

Les largeurs des stimuli sont comprises entre quelques ps et une dizaine de ms. La fréquence de

répétition des signaux est comprise entre quelques Hz et quelques dizaines de kHz.
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Largeur de

Fréquence de

Auteur/année Application | Mode Technologie Gamme de courant/tension Compliance
phase répétition
Eléments
Whittington2005 Coeur Tension 12bits [1.2mV ; 2.5V] 2.5V/10mA 20ps-5s 0.3-10Hz
discrets
Lee2011 Coeur Tension CMOS 0.35pum 4bits [0.2-3.2V] -- 62.5us-1.94ms 0.5-31.25
Zierhofer1996 Cochlée Courant CMOS -- 10bits [1.5; 1500pA] 5.6V -- 12200 pulses/s
Ghovanloo2005 Cochlée Tension CMOS 1.5pm 5bits [115mV ; 3.6V] 4.25 -- --
7bits [10; 630pA], [20; 1260uA], [50; 3150pA] et [100;
Arabi1999 Nerf Courant CMOS 1.2pm -- 10ps-2.56ms 2-1500Hz
6300pA].
Eléments
Mounaim2006 Nerf Courant 8bits [8uA ; 2mA] 5V 3.3-210us 18/300-2000Hz
discrets
Dommel2006 Nerf Courant CMOS 0.35pum Sbits [20 ; 620pA], [40; 1240pA] et [130; 4030pA] 20V -- --
Valente2010 Cerveau Courant CMOS 0.35pum 4bits [20 ; 300uA], [35; 520pA] et [80; 1200uA] 11.15V -- --
Coulombe2007 Cortex Courant CMOS 0.18um Sbits [4.4 ; 140pA] 2.98V -- --
CMOS
Ethier2011 Cortex Courant 7bits [1.6; 167.2pA] 3V/13.6V -- --
0.18/0.8um
Sivaprakasam2005 Rétine Courant CMOS 1.5pm 6bits [9.3; 600pnA] 6.5V -- --
8bits [4; 128uA], [8; 256pA], [16; 512pA] et [32;
Ortmanns2007 Rétine Courant | HVCMOS 0.35pum [ HAL L HAL L hAJet] 22.5V -- --

992pA].

Tableau 11-6 : Synthése des spécifications pour les stimulateurs de laboratoires de recherche
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11.3 ARCHITECTURE HAUT NIVEAU
Pour qu’'un systeme puisse mettre en ceuvre I'adaptation de la stimulation, il faut qu’il puisse :

Réaliser une spectroscopie d'impédance.

Réaliser une identification de I'impédance mesurée sur un circuit électrique équivalent.

Calculer la fonction de transfert qui, construite a partir du circuit équivalent, relie les signaux
de sortie du stimulateur aux signaux transmis au milieu.

Estimer lI'inverse de cette fonction de transfert et a partir de cette fonction, calculer les
parameétres du stimulus a générer afin d’aligner le signal transmis au milieu sur un signal
de consigne défini par l'utilisateur.

Finalement, générer le stimulus électrique.

Pour réaliser ces différentes taches, le systéme doit intégrer un bloc de génération de signaux
permettant la mise en forme des stimuli et des signaux d’excitation de la mesure d’'impédance,
un bloc de mesure d’impédance pour mesurer la réponse du milieu a I'excitation et des blocs

réalisant le traitement des données d'impédance.

Systéme de stimulation

Controleur externe
Mode adaptation de la stimulation Mode mesure de I'impédance

Algorithme d’optimisation
Calcul de la fonction de transfert Algorithme de mesure d’impédance
Estimation de I'inverse Récupération des données
Calcul du signal a générer
Communication
sans fil

Mémoire Meéemoire

Signal arbitraire Controleur interne
ou sinusoide ( | Z l ’ (P)

Génération de Mesure de
signaux I'impédance

Fig. 11-2 : Schéma bloc fonctionnel du systéme de stimulation articulé autour du systéeme électrode-
milieu environnant (SEME).

L’architecture globale du systéme proposé est présentée Fig. 11-2. Pour sauver de l'énergie,
seules les fonctions indispensables (stimulation et mesure d'impédance) sont intégrées dans
Iimplant. Les autres fonctions (algorithmes d’identification ou d’estimation de linverse)
peuvent étre déportées sur un circuit externe, les deux communiquant par une liaison sans fil.
L’intégration d’'un contréleur interne communiquant avec I'extérieur permet la mise en ceuvre

des patterns de stimulation et du protocole de mesure d'impédance.
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Notre choix s’est porté sur la méthode courant-tension pour implémenter la mesure
d’'impédance (cf §4.1.3, Partie 2). L’excitation du SEME est, dans ce cas, réalisée par un signal
sinusoidal controlé en courant et la tension générée aux bornes de 'impédance est mesurée par
le module de mesure d’'impédance. Le choix d’utiliser un signal d’excitation contrdlé en courant
permet d’utiliser 'effet « d’amplification » de 'impédance. Cette stratégie implique de générer de
faibles courants d’excitation, lorsque I'impédance du SEME est trés grande, pour éviter une
saturation. A l'inverse, on pourrait utiliser un signal d’excitation controlé en tension et mesurer
le courant traversant I'impédance. La difficulté est alors reportée sur le module de mesure
d’'impédance ou, lorsque les niveaux d'impédance sont grands, le courant généré est tres faible et
donc difficile a mesurer, en particulier si le milieu d’étude est un milieu bruité comme l'est le

milieu in vivo.

Pour la partie stimulation, les signaux de sortie devront pouvoir étre contrélés en tension ou en

courant afin de satisfaire '’ensemble des applications.

Notre architecture utilise des convertisseurs analogique numérique (ADC0) et numérique
analogique (DAC!). La définition de leurs principales caractéristiques est rappelée en Annexe

n°3.
Les fonctions principales de chacun des blocs sont détaillées dans la suite.

11.3.1 LE CONTROLEUR EXTERNE

Le contrdleur externe a pour fonction principale d’administrer I'implant a haut niveau. Pour cela,
il integre des éléments matériels et logiciels permettant de controler a distance les différents
modes de fonctionnement de I'implant, de réaliser les fonctions de traitement de données et de

faire I'interface avec l'utilisateur.
Ses modes de fonctionnement principaux sont :

Le mode stimulation : les patterns définis par l'utilisateur sont adaptés dans le contréleur
externe en fonction des données d’'impédance mesurées au préalable puis envoyés a
I'implant pour étre mis en forme et délivrés au milieu par le générateur de signaux.

Le mode mesure d'impédance : Apres implantation ou dans l'objectif d’actualiser les données
d’'impédance, le protocole de mesure d’impédance est lancé dans le contréleur interne a
I'implant. Une fois les données acquises elles sont transmises au contrdleur externe qui

les traite pour conserver une adaptation pertinente des patterns de stimulation.

' Analog to Digital Converter
! Digital to Analog Converter
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Pour réaliser ces différentes tiches au sein du controéleur externe, des blocs de traitement sont
intégrés et réalisent successivement l'identification des données d'impédance sur le circuit
équivalent choisi (algorithme de minimisation), le calcul de la fonction de transfert, I'estimation
de l'inverse de la fonction de transfert et finalement le calcul du signal a générer dans I'implant a

partir d'un signal de consigne.

11.3.2 LES FONCTIONS EMBARQUEES

Trois blocs principaux sont intégrés dans I'implant: le contréleur interne qui régit les autres

blocs, le bloc de génération de signaux et le bloc de mesure d'impédance (module et phase).

11.3.2.1Le controleur interne

C’est le relais du controleur externe dans la gestion des modes de fonctionnement de I'implant. Il
integre les fonctions de communication avec l'extérieur, de gestion d’énergie et de mise en
ceuvre des protocoles de stimulation et de mesure d’'impédance par l'intermédiaire du contréle

des modules de génération de signaux et de mesure d’'impédance.

11.3.2.2Le bloc de génération de signaux

La fonction principale de ce bloc est la génération, en tension ou courant, des patterns, pouvant

étre de forme arbitraire, définis et calculés dans le contréleur externe pour la stimulation.

De plus, avec I'intégration de la mesure d'impédance au stimulateur, le générateur de signaux
doit également produire les signaux d’excitation du systéme électrode-milieu environnant
(SEME). Les formes de ces signaux d’excitation dépendent de la technique de mesure

d’'impédance mise en ceuvre: impulsions de courant, sinusoides de courant ou de tension, etc.

11.3.2.3Le bloc de mesure d’'impédance

Le réle du bloc de mesure d’'impédance est de déterminer la valeur complexe de I'impédance du
SEME. Pour cela, la réponse du SEME a I'excitation fournie par le générateur de signaux est
numérisée. A partir des données numérisées et en fonction de la technique de mesure
d’'impédance implémentée, le contréleur interne pourra itérer le protocole de mesure jusqu’a

complétion du rafraichissement des données d’impédance stockées dans le contrdleur externe.
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11.4 LE GENERATEUR DE SIGNAUX

11.4.1 CHOIX D'IMPLEMENTATION

Comme les formes de signaux a générer sont, d’aprés notre méthode, arbitraires, le générateur
de signaux comprend un convertisseur numérique-analogique, pour transformer des patterns
numériques les définissant en signaux analogiques (Fig. 11-3). Ces patterns sont calculés dans le
contrdleur externe puis chargés dans la mémoire du contréleur interne. L'implant doit proposer
la stimulation controlée en courant et en tension. Un convertisseur courant-tension ou tension-

courant doit donc étre ajouté en aval du convertisseur.

Controleur interne Générateur de signaux

. ‘ Convertisseur
Mémoire Convertisseur Courant/Tension

Signal ! . Ou
arbitraire ou Numeérique-Analogique Convertisseur

sinusoide .
Tension/Courant

Vers SEME

Depuis contréleur externe

Fig. 11-3 : Sous-fonctions du générateur de signaux.

Pour dimensionner le générateur de signauy, il faut déterminer quelle plage de tension/courant
de sortie est nécessaire et avec quelle précision contrdler le niveau de signal en considérant a la
fois les modes stimulation (signal arbitraire) et mesure d’impédance (sinusoide). En considérant
la gamme des durées des signaux de stimulation, la bande de fréquence de mesure d’impédance
ainsi que I'échantillonnage choisi sur ces signaux, un minimum pour la fréquence de

fonctionnement du systeme sera également défini.

11.4.2 DIMENSIONNEMENT

Nous déterminons ici les valeurs minimales de la gamme dynamique, de la résolution et de la
fréquence de fonctionnement de la conversion numérique analogique dans le générateur de
signaux a partir de la synthése précédente de spécifications extraites de la littérature. Les
parameétres clés restants comme la vitesse de balayage et la bande passante devront étre

également dimensionnés avant de passer a la phase de conception.
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11.4.2.1Gamme dynamique et résolution

Les gammes de courant et de tension ont été reportées dans le tableau ci-dessous. Ainsi, pour
notre systéme multi-applications, le stimulateur devra supporter la gamme de tension [1.2 mV ;
10.5 V], et la gamme de courant [1.5 pA; 25.5 mA]. Du fait du caractére multi-application, les
gammes dynamiques sont relativement larges. Pour un unique DAC et en considérant une
précision unique pour toutes les applications, les résolutions respectives seraient de 14 bits et
15 bits. L’intégration d’un tel convertisseur dans un systeme implantable autonome qui se veut
peu énergivore n’est pas réaliste. Cependant, la précision requise pour chacune des applications
n'est pas la méme, ce qui permettra de relacher les contraintes et de jouer sur la gamme
dynamique selon I'application par exemple grace a un changement de calibre d’amplification en

amont du DAC.

Stimulation Stimulation Neurostimulation Stimulation Stimulation
cardiaque cérébrale cochléaire rétinienne
Gamme de [1.2mV, 3.2V] (10.5V) (10.5V) [11.5mV, 3.6V] (n.c)
tension (7.5V) (3.6V)
Gamme de (n.c) [1.6pA, 1.2mA] [8uA, 6.3mA] [1.5pA, 1.5mA] [4pA, 992pA]
courant (25.5mA) (25.5mA) (1.5mA)

Tableau 11-7 : Synthése des gammes de tension et courant relevées dans la littérature pour les
applications visées, stimulateurs [académiques] et (commerciaux).

11.4.2.2Fréquence de fonctionnement

Les largeurs de signaux utilisées pour les expériences de stimulation ont également été
synthétisées au §11.2.6. Elles évoluent entre 1 ps et 2 ms soit en considérant une phase de repos
nulle entre deux répétitions de la forme, une fréquence maximale de 1 MHz. Pour avoir une
résolution temporelle correcte, on choisit d’avoir au moins 50 points par période de signal donc
pour des signaux répétés a 1 MHz, une fréquence d’échantillonnage minimale de 50 MHz est

nécessaire.
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11.5 LE MODULE DE MESURE D'IMPEDANCE

Pour implémenter la mesure d'impédance, il faut réaliser la mesure du gain (module) et du
déphasage (phase) introduit par cette impédance sur des signaux d’excitation choisis. Dans ce
paragraphe, on présente d’abord le choix fait sur la technique d’implémentation, puis, on

présente les différents blocs fonctionnels nécessaires et enfin leur dimensionnement.

11.5.1 CHOIX D’IMPLEMENTATION

Pour réaliser la mesure du module de I'impédance, nous utilisons la méthode courant tension
comme décrit précédemment. La mise en ceuvre proposée intégre trois blocs principaux (Fig.
11-4) au module de mesure: un convertisseur analogique-numérique pour la mesure du
module de I'impédance, un convertisseur temps-numérique (TDC!2) pour la mesure de la phase
et un bloc de mise en forme des signaux analogiques en amont des deux blocs précédemment

cités.

Mesure d’impédance Controleur interne

Convertisseur
Analogique-Numérique
Conditionnement (12]) Mémoire
des signaux S Stockage des

données

analogiques Convertisseur e srip s

Temps-Numérique

(@)

Depuis le SEME
Vers le contrbleur externe

Fig. 11-4 : Sous-fonctions du module de mesure d'impédance.

Ce choix d’'implémentation est basé d’'une part sur la simplicité de la mise en ceuvre de la
méthode et le contrdle possible sur le protocole de mesure et d’autre part sur 'expertise dans la
conception de tels blocs existant dans notre laboratoire. Une étude comparative avec la méthode
de démodulation synchrone, tres utilisée dans le domaine de la mesure d’'impédance [81], qui a
d’autres avantages (élimine la distorsion, augmente le SNR, ...) mais dont la mise en ceuvre est

plus complexe, pourra étre menée au cours de travaux ultérieurs.

Le bloc de conditionnement des signaux analogiques permet de faire 'interface entre I'électrode
plongée dans un milieu et le bloc de mesure d’impédance. Il integre une fonction d’amplification

a gain variable des signaux captés pour adapter la gamme de mesure Cet étage permet

2 Time to Digital Converter
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également de réaliser un filtrage sur la bande fréquentielle utile de mesure afin de ramener le
moins de bruit possible sur le signal qui sera numérisé par la suite. Un filtrage plus sélectif (filtre
passe bande, démodulation synchrone) peut étre ajouté pour améliorer le rapport signal a bruit
(SNR) [158]. Enfin, dans le cas d’'une matrice de microélectrodes, I'étage aura une fonction de
multiplexage si une seule voie de mesure d'impédance est présente dans le systéme pour des

raisons d’économie de surface.

A ce niveau de I'implémentation, ce bloc de conditionnement n’est pas décrit puisqu’il sera
impacté par les choix des architectures de 'ADC et du TDC (nombre de gammes de mesure,
filtrage sélectif nécessaire). En particulier, le gain variable permettant d’adapter la gamme de

mesure est, par la suite, compris dans la dynamique de ’ADC.

11.5.2 DIMENSIONNEMENT DES BLOCS

Pour dimensionner I'ADC, il faut déterminer quelle plage d'impédance adresser, avec quelle
résolution et sur quelle bande de fréquence celle-ci doit étre mesurée. Puis pour dimensionner le
TDC, il faut déterminer quelle est la gamme de temps a mesurer et la résolution minimale
nécessaire sur cette gamme. Le nombre de points de mesure nécessaires sur la bande de

fréquence doit également étre déterminé.

11.5.2.1Définition des gammes d'impédance et de fréquence

Les gammes d’'impédance et de fréquence pour le module de mesure d'impédance peuvent,
comme pour le générateur de signaux, étre extraites de la littérature. Cependant, étant données
les disparités dans les conditions d’expérience (bancs de tests, solutions salines, technologies
des électrodes) nous nous sommes orientés vers une estimation des spécifications a partir d’'un
modele numérique. Nous reprenons donc le modéle numérique implémenté dans COMSOL
Multiphysics au chapitre 5 (Partie 2). Les détails de la méthode et des résultats sont reportés

dans I’Annexe n°4.

Nous avions conclu a partir de la comparaison des courbes d’impédance en milieu salin et en
milieu in vivo (cf §7.2, Partie 2) que le milieu salin était plus contraignant sur la délivrance des
stimuli électriques que le milieu in vivo notamment a cause des niveaux d’'impédance plus élevés.
La définition des spécifications a partir d’'un modéle numérique du milieu salin devrait donc

convenir a fortiori pour le milieu in vivo.

Pour cette étude, une configuration basique (Fig. 11-5) est définie dans COMSOL Multiphysics.

Deux électrodes circulaires de rayon variable et espacées d'un gap variable sont représentées.
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Pour respecter toutes les d’applications visées, la surface des électrodes doit varier entre

100 pm? et 10 mm?. Le rayon Ra de I'électrode doit donc varier entre 5.64 pm et 1.78 mm.

Electrolyte, [NaCl}=137mM

Contacts
métalliques

@ a R » © Isolant

Fig. 11-5 : Configuration a deux électrodes adaptable pour la gamme de rayon et de gap choisis.

La gamme de fréquence de coupure simulée est [2 kHz, 2 MHz]. Or, pour réaliser une
identification correcte sur un circuit équivalent, il faut pouvoir mesurer le spectre sur une bande
de fréquence suffisante. Pour la fréquence de coupure la plus basse, soit 2 kHz, la mesure doit
donc commencer environ une décade avant, soit aux alentours de 100 Hz. Pour la fréquence de

coupure haute, soit 2 MHz, la mesure doit s’effectuer au moins jusqu’a 10 MHz.

Les fortes valeurs d'impédance sont trouvées aux basses fréquences pour les électrodes de faible
surface. Pour une électrode de 100 pm? de surface, /Z/mux=30 MQ@100 Hz. Les faibles valeurs
d’'impédance sont trouvées aux hautes fréquences pour les électrodes de grande surface. Pour
une électrode de 10 mm? de surface, [Z/mn=50 Q@1 MHz. Il n’est pas nécessaire d’aller chercher
la valeur de [Z]min a plus haute fréquence car pour les électrodes de grandes surfaces, le « plateau

résistif » est atteint dés quelques kHz.

La gamme d’impédance anticipée est donc [50 Q, 30 M{] et pour obtenir des spectres
exploitables par l'algorithme d’identification, la mesure d’'impédance doit étre effectuée sur la
bande [100 Hz, 10 MHz]. A partir de ces valeurs de fréquence et d’'impédance, nous allons

déterminer la précision nécessaire sur la mesure du module et de la phase de I'impédance.

11.5.2.2Estimation des résolutions minimales de I’ADC et du TDC

L’objectif de cette étude est de relier I'erreur commise sur les mesures du module et de la phase
de 'impédance, aux contraintes que nous imposons sur la qualité de I'adaptation des stimuli. A
partir des résultats obtenus dans la preuve de concept, on fixe un seuil de 5 % d’erreur sur la
corrélation et un seuil de 10 % sur l’écart en amplitude entre le signal transmis et le signal de

consigne (Fig. 11-6). Ces erreurs sont respectivement évaluées par le coefficient
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d’intercorrélation I'xy(S_c, S_t) et par l'erreur relative g(A_c, A_t) entre 'amplitude A_c du signal

de consigne S_c et I'amplitude A_t du signal transmis S_t.

_ A|Z|
Identification W

oo Mesure
sur un circuit e edanee
équivalent Ag P
]

il —
A H™= Calcul du signal a générer et At
- f(AR,AC) génération du signal -

Signal transmis (S_t)

C+AC

Signal de consigne (S_t)

\ E(A_c,A_t)<10% /

rAS_c,S_t)<5%

Fig. 11-6 : Schéma présentant les contraintes imposées sur la qualité de 'adaptation des stimuli.

La démarche pour estimer les résolutions de 'ADC et du TDC est décrite sur la Fig. 11-6.
Supposons que I'impédance soit un circuit CR série, ce qui nous place dans une configuration
pire cas avec notamment des forts niveaux d'impédance a basse fréquence. Dans la mise en
ceuvre de la méthode d’adaptation de la stimulation, le signal transmis au milieu correspond au
signal de consigne a une erreur pres sur la forme (I'xy) et sur 'amplitude (&). En remontant la
chaine de traitement des données d’'impédance qui a permis 'adaptation du signal généré, il est
possible d’exprimer I'xy et € a partir des erreurs de sorties AR et AC de l'algorithme

d’identification. Ces erreurs sont également exprimables en fonction des erreurs commises sur

Alz A T . A .
la mesure du module % et de la phase 7(’) de l'impédance, qui peuvent étre reliées aux

résolutions minimales de 'ADC et du TDC, respectivement N, et Nyp:

2Napc—1 < ﬁ < 2Napc Equation 11-1
Z
2NTDC-1 % < 2NTDC Equation 11-2
[

Pour cela, nous définissons trois couples (R, C) représentant les faibles, les moyennes et les
grandes surfaces de contact électrode-milieu afin de balayer la gamme d’applications. Les
valeurs sont consignées dans le tableau ci-dessous. L'intérét est de choisir la configuration la

plus contraignante, pour dimensionner le systeme en conséquence.

Couple n°1 (grande surface) Couple n°2 (moyenne surface) Couple n°3 (petite surface)
R 2100 2.01kQ 109 kQ
C 335nF 3.35nF 1.34 pF

Tableau 11-8 : Valeurs de R et C représentant la gamme d’application choisie.
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Pour assurer l'exhaustivité de la simulation, nous avons choisi d’utiliser quatre formes de
signaux (carré, triangle, sinus et exponentielle) dont on fait varier la largeur de phase entre 1 us
et 5 ms avec une fréquence de répétition de 100 Hz. L’objectif est de faire varier le contenu
fréquentiel de la forme d’onde dans les limites des spécifications de la partie stimulation. Le pire
cas de largeur de phase a été sélectionné pour chaque couple (4R, AC). L’ensemble des données

est placé en Annexe n°5.

Dans le cas du coefficient d’intercorrélation, le pire cas a été trouvé pour le couple n°1 (grande
surface) avec la forme exponentielle (Fig. 11-7). L’erreur maximale admissible sur R et sur C est

de |AR|=|AC|=28 % pour avoir un coefficient I'xysupérieur a 95 %.

Coefficient de corrélation

1
c
o
E0.98 92k
©
E 091+
30.96 -35% < AR < +28%
@ i n T T "
E 08 -50 -40 -30 -20 -10 0 10 20 40 50
$0.94 Erreur sur la résistance (%)
‘S
§
80.92

0.9
'50\ exponentielle
0 50
0

Erreur sur la résistance (%) 50 50 Erreur sur fa capacité (%)

>

Coefficient de corrélation

091f
-35% < AC < +28%

Y50 40 30 -20 -10 0 10 20 30 40 50
Erreur sur la capacité (%)

Fig. 11-7 : Variation du coefficient de corrélation en fonction de I'erreur commise sur I'estimation de
la résistance et de la capacité du CEE.
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Fig. 11-8 : Variation de I'erreur sur 'amplitude en fonction de I'erreur commise sur I'estimation de la
résistance et de la capacité du CEE.

Considérant l'erreur sur I'amplitude, le pire cas est trouvé pour le couple n°3 (faible surface) et
ce quelle que soit la forme d’onde. La Fig. 11-8 montre que I'erreur sur 'amplitude est inférieure
a 10 % lorsque les erreurs relatives absolues sur R et C sont inférieures ou égales a 4.5 %. Ce
sont ces résultats qui seront utilisés par la suite car ils sont beaucoup plus contraignants que les

précédents.

. A A
On utilise donc les valeurs AR=4.5 % et AC=4.5 % pour calculer les erreurs relatives % et 7(’) sur

la gamme d’application visée, amenant aux résultats présentés Fig. 11-9. Les détails des calculs

sont renseignés en Annexe n°6.
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Fig. 11-9 : Variation de la résolution minimale de I'ADC et du TDC en fonction des surfaces
d’électrode.
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Considérons la mise en ceuvre d’'un unique ADC et un unique TDC. Une résolution classique de
11 bits est requise pour I’ADC. Par contre, une résolution de 18 bits est requise pour le TDC. Des
stratégies basées sur des lignes a retard [159] permettent d’obtenir des pas de quantification de
I'ordre d’'une dizaine de picosecondes mais restent limitées a des gammes dynamiques réduites.
Elles seront a associer a un compteur plus gros grain pour obtenir la résolution utile, application

par application.
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11.6 PROTOCOLE DE MESURE ET CONSEQUENCE SUR LE DIMENSIONNEMENT

Pour la mise en ceuvre de la mesure d'impédance, nous avons choisi d'implémenter un protocole
dédié afin de maximiser la précision de la mesure et de ne pas dépasser un seuil de tension Vi
pour empécher des pics de fortes tension qui pourraient créer des dégradations de I'électrode et

du milieu in vivo.

11.6.1 PRINCIPE

Sur une gamme de mesure donnée, la précision est maximale lorsque la valeur mesurée est
proche de la pleine échelle de 'ADC. Comme I'impédance mesurée est inconnue, il faut chercher
le calibre optimal en itérant la mesure a différents niveaux de signal et en déduisant des

résultats de mesure successifs une direction de convergence vers le calibre le mieux adapté.

Démarrer sur le plus petit calibre du DAC (1LSB) et augmenter d’un LSB jusqu’a atteindre le
seuil Vyax de 'ADC est inefficace énergétiquement et temporellement mais permet néanmoins de
ne jamais dépasser le seuil Vyq. Une approche dichotomique, bien que plus efficace, risque de
générer des trés fortes tensions, avec des conséquences sur la sécurité et la saturation du
systeme. Pour adresser ce probleme, nous proposons un protocole composé de deux phases

distinctes (Fig. 11-10):

Le protocole est initialisé sur le plus petit calibre, soit le LSB du DAC. Une valeur maximale
de tension générée Vyq est au préalable définie. La premiére phase consiste a augmenter
le niveau de signal de maniére quadratique jusqu’a ce que la tension développée aux
bornes de I'impédance atteigne Vua. Lorsque le seuil Vyq. est atteint, le courant est
stoppé afin de protéger le patient et le systeme. Dans 'exemple de la Fig. 11-10, Vuay est
« dépassé » avec [=16 LSB. De cette maniere, les niveaux de courant précédent (8LSB) et
actuel (16LSB) sont sélectionnés pour étre respectivement les bornes inférieures et
supérieures du segment de recherche dichotomique qui suit.

Une recherche dichotomique est effectuée jusqu’a atteindre un segment dont la taille est
égale a la valeur du pas de quantification. La valeur sélectionnée pour calculer le module

de I'impédance est la borne inférieure de ce segment, soit 9 LSB dans I'exemple.

Au cours de la recherche dichotomique, lorsque le seuil Vuax est atteint, c’est le segment inférieur

qui est sélectionné et I'algorithme continue jusqu’a atteindre la résolution maximale du DAC.
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Fig. 11-10 : Exemple du principe du protocole de mesure sur une impédance Z inconnue.

11.6.2 CONSEQUENCE SUR LA RESOLUTION DU DAC

Afin d’éviter la dégradation de I'électrode et du milieu environnant, la valeur de Vya est fixée a
1 V. Cette valeur est justifiée par le fait qu’'aux environs de 1 Vp, si la fréquence du signal
d’excitation est basse, des réactions électrochimiques commencent a apparaitre. Le probléme ici

est que le produit de la valeur maximale de la gamme d’impédance Zyax=30 M(Q par le plus petit

. . . 25.5 mA ,
niveau de signal en courant, soit 1 LSBp,c = ﬁ= 778 nA, dépasse largement Vyu car

30 MQ*778 nA=23.34 V.

Afin d’obtenir la précision de mesure attendue, il faut augmenter la résolution du DAC jusqu’a

20 bits. Ainsi, 1 LSBp ¢ = % = 24.3nA donnant 30 MQ*24.3 nA=0.729 V et une erreur

relative de 0.013 % inférieure a celle tolérée par 'ADC de 100/211=0.048 %.

11.6.3 CALCUL DU NOMBRE DE POINTS REQUIS SUR LE SPECTRE D’IMPEDANCE

La derniére donnée qu’il faut déterminer dans notre protocole de mesure d’'impédance est le
nombre de points de mesure a réaliser sur la bande de fréquence considérée. Cette valeur peut
étre éventuellement adaptée post-conception mais sa connaissance a priori nous permet d’avoir

une premiere estimation du budget énergétique nécessaire a la mesure d'impédance.

Bien que la spectroscopie d'impédance ne requiert que peu de post-traitement des signaux, elle
implique de réaliser un certain nombre de points de mesure sur la bande fréquentielle adressée.

Les données étant ensuite directement utilisées dans un algorithme de minimisation, plus le
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nombre de points est important, plus I'algorithme a des chances de converger. Cependant, si ce
nombre est tres important et que la répétition de la mesure d’'impédance est fréquente, la
fonction mesure d’'impédance peut devenir un gouffre dans le budget énergétique du systéme

implanté.

Imaginons un systéme de stimulation couplé a une matrice de 32 microélectrodes. Si I'on balaye
toutes les possibilités de mesure en mode bipolaire et monopolaire, le nombre de points de

mesure devient trés important :

32 32 32! 32!
Nspectresmono + Nspectresbipo = ( 1 ) + ( 2 ) = =32+ 496 = 528

T 11(32-1)! U (32 - 2)!

On obtient ainsi un total de 528xN,; points de mesure ou Ny est le nombre de points mesurés

sur la bande de fréquence [100 Hz, 10 MHz].

Pour poursuivre cette étude, nous reprenons le couple (R, C) pire cas (couple n°3 du Tableau

11-8) et nous ajoutons un bruit aléatoire sur le module et la phase de I'impédance, d’amplitude

.. . . , ;7 . AlZ| 1
équivalente aux erreurs relatives maximales calculées précédemment soit, ~ S

4.8 x 1079 et %p = 2% = 3.8 x 1079, Nous prenons ensuite un nombre de points variable dans

la bande de fréquence [100 Hz, 10 MHz]. Ces données sont utilisées comme données d’entrée
d’un algorithme simple de minimisation (méthode de descente du gradient) implémenté dans
Matlab. Il est décrit dans [89] au chapitre minimisation et également en Annexe n°7. Puis, les
erreurs relatives sur les valeurs de la capacité et de la résistance sont calculées et analysées en

fonction du nombre de points de mesure. Les résultats sont présentés sur la Fig. 11-11.

50 . .
m Erreur sur la résistance
40 . ¢ Erreur sur la capacité
= 30 AR<2,5%
X
< AC<2,5%
5 ¢
o
w 20 1
[ ]
4
10+
]
9]

o '.'-n-.
o 1 2 3 4 5 7 8 9 10
e

Nombre de points de mesure par décade

Fig. 11-11 : Erreur commise sur R et C en fonction du nombre de points de mesure par décade.
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Les résultats montrent comme attendu une erreur relative sur R et C qui diminue avec
I'augmentation du nombre de points. La précision tolérée sur AR et AC est atteinte a partir de 6
points de mesure par décade, soit 31 points de mesure sur la bande [100 Hz, 10 MHz]. Si nous
reprenons notre exemple précédent, cela revient a effectuer 16368 points de mesure, tous les

points n’ayant cependant pas le méme colit énergétique.

On conclut que I'impact de I'intégration d’'un module de mesure d’impédance dans le stimulateur
sur le budget énergétique de ce dernier n’est pas négligeable. L’augmentation du nombre
d’électrodes dans les implants mentionnée précédemment vient par ailleurs accentuer cet
impact. Des stratégies dans le protocole de fonctionnement devront étre définies pour limiter le

temps d’allumage du bloc de mesure d’impédance ainsi que sa consommation dynamique.

11.7 SYNTHESE DES SPECIFICATIONS

Cette partie a permis d’extraire de la littérature et de simulations numériques, les premieres
spécifications et dimensionnement des blocs intégrés dans I'implant. Elles sont renseignées dans

le Tableau 11-9.

On note principalement que les gammes dynamiques nécessaires sur la génération de signaux et
la mesure de la phase de I'impédance sont élevées avec respectivement 20 bits et 18 bits.
L’'importance de ces résolutions est cependant due aux larges gammes d’'impédance et de
fréquence que l'on souhaite adresser pour toutes les différentes applications. Pour une

application donnée, de simples changements de gamme peuvent relacher considérablement ces

dynamiques.
Spécifications du systeme multi-applications
Résolution 20 bits
Bloc stimulation Gammes dynamiques [0,10.5 V] et [0, 25.5 mA]
Fréquence de fonctionnement 50 MHz
Gamme d’impédance [50 Q, 30 MQ]

Bande passante de mesure [100 Hz, 10 MHz]

Gamme dynamique [0,1V]
Bloc mesure d’'impédance

Résolution ADC 11 bits
Résolution TDC 18 bits

Nombre de points de mesure 6 points/décade

Tableau 11-9 : Syntheése des spécifications et du dimensionnement du systéme de stimulation.

On note qu’un convertisseur courant-tension ou tension-courant devra étre intégré en aval du

DAC pour permettre de controler les signaux de sortie en tension et en courant.
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La fréquence de fonctionnement a été fixée par rapport a la durée minimale des signaux de
stimulation (1 ps). Cependant, la bande de fréquence de mesure implique 'utilisation de signaux

de 10 MHz.

Dans la suite du chapitre, nous présentons une simulation haut-niveau de I'architecture dans

Matlab/Simulink afin de vérifier le fonctionnement pour un tel dimensionnement.
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11.8 IMPLEMENTATION ET EVALUATION DES PERFORMANCES

L’'implémentation de larchitecture dans Matlab/Simulink (Fig. 11-12) est basée sur
I'architecture fonctionnelle présentée dans la premiere partie de ce chapitre. Les spécifications
qui ont été synthétisées dans la section précédente sont utilisées pour dimensionner les

différents blocs.

Fig. 11-12 : Modéle du systeme de stimulation implémenté dans Matlab/Simulink.

La mesure du module est réalisée en détectant et en enregistrant le maximum de la tension
générée puis en réalisant une comparaison avec le Vyex définit a un volt. Un compteur
d’échantillons entre les instants ou les maximums du courant et de la tension sont atteints

constitue le TDC. Le modele implémenté n’intégre aucun bruit lors de la mesure.
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11.8.1 PERFORMANCES DE L’ARCHITECTURE

11.8.1.1Mesure d'impédance

La Fig. 11-13 présente un exemple de fonctionnement de I'algorithme réalisant un point de

mesure a une fréquence donnée, les périodes des signaux i et vmes étant égales. On remarque

les deux phases avec tout d’abord la montée quadratique du courant (imax/Vmax) €t une recherche

dichotomique sur le segment de courant défini. La mesure s’arréte lorsque la taille du segment

équivaut a un LSB du DAC. A ce moment-la, on calcule |Z|=Vina/imax €t @ partir de la valeur du

compteur, on déduit le déphasage A@ entre les maxima respectifs du courant et de la tension.

IEXC

Imax

Montée quadratique

Recherche dichotomique

2.
LI”([X

i

max

FE S

Fig. 11-13 : Exemple de résultat de la simulation de I'architecture.

On compare ensuite l'erreur relative commise par la mesure extraite de l'architecture avec les

valeurs de I'impédance implémentée dans le modele (Fig. 11-12, bloc SEME).

Dans le cas d'une résistance variable simulant la gamme de valeurs d'impédance adressée (Fig.

11-14, gauche), la simulation confirme que le dimensionnement est adéquat pour mesurer une

telle gamme d’'impédance. Pour évaluer la mesure de la phase, on utilise les valeurs exemples de

circuits CR série (cf Tableau 11-10).

Couple n°1 (grande surface)

Couple n°2 (moyenne surface)

Couple n°3 (petite surface)

R 2100

2.01kQ

109 kQ

C 335nF

3.35nF

1.34 pF

Tableau 11-10 : Valeurs exemple de R et C représentant la gamme d’application choisie.
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Les résultats de la Fig. 11-14droite montrent que le dimensionnement de l'architecture est

correct pour assurer une erreur relative sur la phase inférieure au seuil fixé.
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Fig. 11-14 : Simulation de I'erreur relative de mesure du module et de la phase de I'impédance pour
des circuits CR série exemples.

11.8.1.2Stimulation

Pour vérifier dans un cas concret le fonctionnement de 'architecture, on utilise le cas de la MEA
plongée dans le milieu salin, déja présenté pour valider la méthode d’adaptation (§9.4.1, Partie
3). Le probleme de la modélisation du CPE par une fonction de transfert a puissance non entiere
étant toujours présent, on approxime le spectre a I'aide d’'un CEE comportant une capacité plutot
qu'un CPE. L'impédance simulée et mesurée par l'architecture est comparée a I'impédance
théorique choisie sur la Fig. 11-15. Les valeurs des éléments sont renseignées dans le Tableau

11-11.
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Fig. 11-15 : Comparaison du spectre théorique et du spectre simulé, mesuré par I'architecture, a
gauche par une représentation de Bode et a droite dans le plan complexe.
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Uns identification est réalisée sur le spectre dans le logiciel EC-Lab avec l'algorithme du
simplexe aléatoire en utilisant le méme circuit électrique équivalent. Les valeurs obtenues sont

présentées dans le Tableau 11-11.

Cinterface (NF) Rpuik (Ohm) Cpara (pF) X

Circuit théorique 14.94 5617 50.43 --
Circuit simulé 14.97 5472 52.36 0.010

Ecart 0.20 % 2.58% 3.83% --

Tableau 11-11 : Valeurs des éléments du circuit exemple et calcul de I'écart théorie/simulation.

On note que les écarts sur les valeurs de la résistance et de la capacité sont bien en deca des

maxima identifiées au cours du dimensionnement (ARuax= ACuax=4.5 %).

A partir de ces valeurs un signal a générer est calculé a partir du signal de consigne et de la
fonction de transfert extraite de I'impédance « mesurée » par 'architecture. Le signal a générer
passe ensuite dans la fonction de transfert théorique issue de I'impédance théorique et on
calcule la corrélation entre le signal de consigne et le signal « transmis ». Pour cette exemple, la
corrélation atteint 1 et I'écart sur 'amplitude est de 2.44 %. Cette variation sur 'amplitude est

bien inférieure a I'écart maximal de 10 % sur lequel est basé le dimensionnement.

Bien que le coefficient de corrélation soit de 1, la Fig. 11-16 montre que la forme du signal a
légérement varié au niveau des transitions entre les phases positives et négatives. Une étude
plus large sur I'ensemble des applications devra étre menée afin de valider completement le

comportement du systéme.
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Fig. 11-16 : Agrandissement de la phase positive du signal de consigne et du signal transmis.
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11.9 CONCLUSION

Dans ce chapitre, nous avons spécifié et dimensionné une proposition d’architecture
fonctionnelle du stimulateur électrique permettant d’adapter la stimulation électrique multi-

application.

Nous avons établi que pour permettre I'adaptation de la stimulation sur la gamme d’applications
visée il fallait mesurer une gamme d’impédance évoluant de 50 Q a 30 MQ. La bande de
fréquence de mesure sera [100 Hz, 10 MHz] avec 6 points de mesure par décade afin de pouvoir

réaliser une identification de qualité suffisante pour adapter le signal.

Nous avons dimensionné le module de génération de signaux ainsi que celui réalisant la mesure
d’'impédance. La gamme dynamique sur la génération de signaux doit étre de 20 bits avec des
niveaux de courant allant jusqu’a 25.5 mA et des niveaux de tension allant jusqu’a 10.5 V. La
mesure du module d'impédance et de sa phase sont respectivement effectués par un
convertisseur analogique-numérique et un convertisseur temps-numérique. Les gammes
dynamiques requises sont de 11 bits sur le module et de 18 bits sur la phase. Ces valeurs élevées
sont a pondérer en considérant que chaque application n’a pas besoin d’une telle dynamique et
que de simples changements de gamme (ajout d'un étage multi gain) peuvent relacher ces
spécifications. Une implémentation partielle de larchitecture a été réalisée dans
Matlab/Simulink. Grace a cela, nous avons vérifié le fonctionnement de I'architecture sur un
exemple et montré que les caractéristiques du signal transmis au milieu étaient dans le gabarit

prévu.

Nous avons montré dans le chapitre 9 (§9.4.2) qu'un gain énergétique était possible en adaptant
la stimulation. Estimer précisément ce gain impliquera de considérer un éventuel surcroit de
consommation provenant de la complexification du générateur de signaux liée a sa polyvalence,
et de prendre en compte I'énergie dépensée pour la calibration de 'impédance. Ce dernier point
dépend du taux de rafraichissement des données de mesure d’'impédance. En effet, 'impédance
variant avec le temps post-implantation, il faut réactualiser les valeurs sauvegardées dans la

mémoire du systeme.
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CONCLUSION GENERALE ET
PERSPECTIVES

Nous détaillons ici les conclusions relatives aux travaux de thése présentés dans ce manuscrit
ainsi que les perspectives, d’'une part, sur la méthode de stimulation et, d’autre part, sur

I'intégration du futur implant.

CONCLUSION

Dans le cadre de l'utilisation de la stimulation électrique pour la réhabilitation fonctionnelle, 1a
problématique d’interfacage de dispositifs implantables, actifs et autonomes au moyen
d’électrodes métalliques nous a mené a développer une nouvelle méthode de stimulation basée
sur la connaissance de I'impédance du systéme électrode-milieu environnant (SEME). Cette
méthode a pour but d’assurer un contréle optimal du signal, c’est-a-dire de la forme d’onde ainsi
que de son amplitude, qui est délivré aux cibles de la stimulation et cela pour de multiples
applications (cceur, cerveau, nerf, cochlée et rétine). A ce jour, les médecins (milieu clinique) et
les biologistes (milieu de la recherche expérimentale) utilisent principalement des stimuli de
forme carrée généralement pré-calibrée. Cependant des travaux de recherche récents ont
commencé a montrer que d’autres formes d’onde pourraient étre plus efficaces ou plus
économiques a générer. Malheureusement, le signal réellement délivré aux cibles, déformé par
I'impédance du systéme électrode milieu, est souvent mal connu. Des améliorations sur la forme
du signal n’ont donc pour 'instant que peu d’intérét tant qu’il n’est pas possible d’assurer que le

signal transmis a bien la forme voulue par I’expérimentateur.

Nous avons en premier lieu montré que cette déformation du signal de stimulation était bien
réelle dans le milieu in vivo. Au cours d’expériences de 'Institut des Neurosciences de la Timone
impliquant I'implantation de matrices de microélectrodes dans la rétine du rat, nous avons pu
mettre en évidence que les signaux contrdlés en tension étaient fortement filtrés par l'interface

et que l'utilisation d’un signal contrdlé en courant saturait rapidement le stimulateur.

La connaissance de I'impédance du systeme électrode-milieu environnant permet d’estimer le
signal réellement délivré. Nous avons proposé d’utiliser ces données d’impédance pour adapter

le signal généré par le stimulateur de maniére a asservir le signal délivré au signal de consigne.
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Pour cela, I'impédance mesurée sur une bande fréquentielle adéquate est identifiée a un circuit
électrique équivalent dont la topologie est représentative des phénomeénes physico-chimiques
sous-jacents de 'impédance. Le circuit équivalent retenu pour ces travaux a été validé dans des
conditions expérimentales en milieu salin et en milieu in vivo avec la mise en ceuvre de deux
types d’électrode : une macroélectrode (Medtronic 3389) et une matrice de microélectrode
(MEA RETINE). Grace a la séparation des composantes de I'impédance de l'interface et de
I'impédance du milieu, un tel circuit permet d’établir une fonction de transfert reliant les signaux
de sortie du stimulateur aux signaux vus dans le milieu. L’estimation de l'inverse de cette
fonction de transfert nous permet ensuite de calculer le signal a générer dans I'implant afin que
le signal transmis au milieu soit en théorie équivalent a la consigne. Cette méthode a été étendue
pour prendre en compte les non-linéarités provenant de la dépendance de I'impédance a la

tension de stimulation.

Ce principe d’adaptation a tout d’abord été validé sur des maquettes électroniques représentant
un milieu in vivo. Les résultats ont montré, comme attendu, des coefficients de corrélation tres
élevés (supérieurs a 95 %), entre signal de consigne et signal délivré. Les effets diis aux non-
linéarités et a I'approximation de mesure dans le montage électronique ont été abordés en
milieu salin avec des résultats de corrélation toujours supérieurs a 95 % pour les basses
tensions a la fois pour la macroélectrode et la microélectrode. Finalement, en milieu in vivo, nous
n’avons que des résultats sur la microélectrode implantée dans la rétine du rat. Ils ont montré
une bonne corrélation (I'xy>90 %) entre les signaux de consigne et ceux transmis jusqu’a environ

1V de stimulation, ce qui est cohérent avec le résultat obtenu en milieu salin.

Les résultats préliminaires de tests fonctionnels ont montré des effets inédits. L’utilisation de
signaux carrés adaptés a amélioré la focalisation des activations par rapport aux signaux non
adaptés ; la focalisation est une des problématiques majeures pour la stimulation rétinienne.
Sans utilisation de la méthode d’adaptation, il aurait été impossible de connaitre réellement le
signal permettant la focalisation ce qui renforce son intérét et justifie sa mise en ceuvre. L’effet
constaté lors des expériences menées a I'INT doit étre cependant confirmé afin d’apporter la

preuve de la reproductibilité de la méthode et d’assurer la solidité des conclusions tirées.

Nous avons montré que notre méthode était valide, y compris dans le milieu in vivo, pour des
niveaux de tension peu élevés. Ces niveaux de tension dépendent de la taille de I’électrode et du
milieu dans lequel I'adaptation est réalisée. L’apparition de phénomenes électrochimiques pour
des niveaux de tension supérieurs a plusieurs volts est un frein pour I'adaptation du signal
notamment dans le cas des microélectrodes, car ils sont pour I'instant mal pris en compte dans

la méthode d’adaptation.
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Finalement, une étude de l'architecture, des spécifications et du dimensionnement d’un futur
implant multi-applications a été proposée. Pour permettre 'adaptation de la stimulation sur la
gamme d’applications visée, une gamme d’impédance évoluant de 50 Q a 30 MQ doit étre
mesurée sur une bande de fréquence de mesure de [100 Hz, 10 MHz] avec 6 points de mesure
par décade. Le bloc de génération de signaux doit adresser une gamme de tension de [0, 10.5 V]
et une gamme de courant de [0, 25.5 mA] avec une résolution minimale de 20 bits pour satisfaire
les contraintes du mode stimulation et du mode mesure d’impédance. Notre choix a été
d'implémenter la mesure d’impédance en utilisant la méthode courant-tension. Ainsi, les
mesures du module et de la phase de I'impédance sont réalisées respectivement a partir de
conversions analogique-numérique et temps-numérique. Nous avons calculé sur la gamme
d’'impédance définie que des résolutions minimales de respectivement 11 bits et 18 bits étaient
nécessaires pour adresser I'ensemble des applications. Une implémentation de I'architecture a
permis de valider le dimensionnement réalisé pour le mode « mesure d’'impédance » et le mode

« stimulation ».

PERSPECTIVES

PERSPECTIVES SUR LA METHODE

Cette méthode propose donc un nouveau paradigme de stimulation électrique permettant de
s’affranchir du matériel utilisé pour se concentrer sur I'analyse de I'effet du signal de consigne. Il
serait en théorie possible de prendre deux stimulateurs et deux électrodes différentes, de les
implanter dans un milieu équivalent et d’observer un résultat fonctionnel équivalent. En
définitive, le signal transmis au milieu est le méme et seuls les signaux générés dans les
stimulateurs changent mais cela reste « invisible » pour l'utilisateur. Dans le cadre d’applications
cliniques, le but du médecin est d’observer un effet macroscopique sur les symptomes du
patient. L’utilisation de formes d’onde pré-calibrées est toute indiquée lorsque l'efficacité
empirique sur le dysfonctionnement adressé est cliniquement connue. Les possibilités apportées
par un outil basé sur cette nouvelle méthode de stimulation ne concernent pas a court terme ces
applications cliniques. Par contre, son utilisation en recherche expérimentale permettra
d’adresser des problématiques comme l'optimisation énergétique, et la recherche de signaux
plus efficaces en stimulation. Ainsi, il sera possible de concevoir a terme des implants dédiés,
consommant moins et adaptés a chaque application. Ceci passe par la continuation des tests
fonctionnels, sur la rétine et d’autres cas d’études, afin de caractériser I'impact de formes d’onde
variées sur les activations électriques. Il est possible d’'imaginer de trés nombreux tests a

réaliser en faisant notamment varier la forme d’onde (carré, triangle, sinus, exponentielle,
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gaussienne), les parametres du stimulus (fréquence de répétition, pente des transitions,
symétrie, temps de repos interphase...). L’étape suivante est I'étude de patterns bidimensionnels
dans le but d’augmenter la résolution spatiale des systéemes multipoints, c’est a dire la création
de points de stimulation virtuels a partir d’'un pattern spatio-temporel spécifique délivré sur les

électrodes existantes.

Malgré ces perspectives positives, nous avons constaté que le controle sur la forme d’onde n’est
pas optimal. D'une part, la corrélation entre le signal de consigne et le signal estimé dans le
milieu n’est pas maximale et d’autre part, I'erreur sur I'amplitude du signal n’est pas nulle. Cet
écart avec la théorie s’explique par plusieurs points qui devront étre adressés pour améliorer la

précision de la méthode d’adaptation.

En premier lieu, nous utilisons, pour représenter des milieux tres complexes tels les milieux in
vivo, des circuits électriques équivalents dont les parametres sont définis par des équations
linéaires relativement simples. Ces circuits équivalents nous ont permis de réaliser la preuve de
concept de notre méthode et ont montré un comportement satisfaisant pour des niveaux de
tension inférieurs a quelques volts. Il serait cependant pertinent de développer des modeles plus
précis avec des parametres régis par des équations non-linéaires pour mieux représenter le
comportement de chacun des phénomenes. Par exemple, le modéle de la résistance de bulk, qui
représente tous les objets et phénomeénes intervenant dans le liquide extracellulaire autre que
les membranes diélectriques des cellules, pourrait intégrer plus d’éléments permettant de
séparer les composantes précitées. Les algorithmes d’identification devront éventuellement étre
améliorés pour suivre I'évolution de la complexité des circuits équivalents afin de conserver une

qualité d’identification adéquate.

Nous avons proposé une méthode pour représenter la composante non-linéaire de I'impédance
avec le niveau de signal. Cette méthode devra faire I'objet d’'une validation plus approfondie car
son impact sur 'adaptation n’a pas été entiérement quantifié a ce stade. Les résultats ont montré
que le signal mesuré n’était pas fortement corrélé au signal de consigne pour des tensions de
I'ordre ou supérieures a la tension de balayage maximale, soit 2 Vp, notamment dans le cas des
microélectrodes. Une étude basée sur la compréhension des réactions électrochimiques sous-
jacentes et de leur dépendance fréquentielle permettra de mieux cerner leurs contributions dans

I'impédance et éventuellement, et comment les modéliser dans un circuit équivalent.

L’estimation de la fonction de transfert inverse a été réalisée dans ces travaux par inversion
directe. Etant donné que nous utilisons uniquement des circuits équivalents linéaires, cela ne
pose pas de problémes pour nos résultats. Cependant, si 'on choisissait de mettre en place des

fonctions de transfert non-linéaires, cette méthode d’inversion directe deviendrait inutilisable.
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Une méthode alternative par exemple basée sur 'utilisation d’'une boucle de contre-réaction
asservissant en ligne le signal a générer en fonction de la consigne permettrait éventuellement

de traiter ce cas.

PERSPECTIVES SUR L' INTEGRATION

Pour faciliter les tests expérimentaux basés sur la méthode d’adaptation, il faut envisager le
développement d’'un démonstrateur intégré et une mise en ceuvre des processus de traitement
des données plus automatique. L’utilisation d’un tel démonstrateur permettra de conclure sur
les bénéfices apportés par la combinaison de la mesure d’impédance et de la stimulation. Le
surcolit en surface d’intégration et en consommation énergétique qui est anticipé pourra étre

quantifié et réduit grace a une gestion d’énergie parcimonieuse dans le protocole de

fonctionnement.

La premiére avancée vers lintégration présentée dans ce manuscrit concerne le
dimensionnement d’'un systéme multi-applications. Certains points critiques de la conception
ont été évoqués mais les approches proposées ne sont que des exemples parmi de nombreuses

autres solutions.

En particulier, le choix d'implémentation de la mesure d'impédance pourrait étre revu. En effet,
nous avons présenté une implémentation basée sur la méthode courant-tension et une injection
d’un signal sinusoidal. Il faudrait comparer les résultats de cette méthode avec ceux obtenus a
partir d’'une méthode basée sur la détection synchrone, tant au niveau performance que
complexité d’intégration et puissance dissipée. Des méthodes basées sur I'injection d’impulsions
de courant de type séquence binaire aléatoire avec un calcul de lI'impédance basé sur le
traitement numérique de la réponse en tension du systéme électrode milieu environnant
pourront également étre considérées. La méthode offrant de la robustesse, de bonnes
performances en termes de consommation et peu d’encombrement sera la plus optimale dans le

contexte des dispositifs autonomes implantés.

Nous avons présenté I'architecture fonctionnelle du systéme en considérant que la plupart des
fonctions de traitement devaient étre déportées vers I'extérieur. La solution de transmission de
toutes les données par lien radiofréquence devra étre confrontée avec celle intégrant une partie
du traitement et éventuellement de la compression des données afin de choisir une fois encore

celle consommant le moins d’énergie et d’espace.

Finalement, aprés intégration et validation du fonctionnement de I'implant de stimulation, il
serait intéressant de le coupler avec un implant d’enregistrement afin de réaliser un systeme de

régulation générique des fonctions électrophysiologiques du corps humain. La plupart des
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systemes de stimulation, principalement en neurostimulation ou en stimulation cérébrale
profonde, sont aujourd’hui basés sur ce principe de contre réaction a partir d'une mesure d’une
activité électrophysiologique. L’utilisation de la méthode d’adaptation en boucle ouverte
permettrait de définir la forme d’onde optimale pour I'application étudiée puis l'utilisation en
boucle fermée permettrait d’appliquer le stimulus adéquat au moment adéquat suppléant ainsi

idéalement au dysfonctionnement du corps.
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Annexe n°1 : NEGLIGER LE CARACTERE DIELECTRIQUE DE L’EAU DANS LES MODELES

Prenons deux électrodes métalliques de 1 mm? espacées de 1 mm et plongées dans une solution
saline telle que [NaCl]=137 mM. Nous avons choisi de représenter la double couche électrique
par une capacité C, le caractere conducteur de I'électrolyte par une résistance R; et son caractere
diélectrique par une capacité Cuzo (Fig. 0-1). Dans cette annexe, nous démontrons que Crzo est

négligeable pour les gammes de fréquence et d'impédance rencontrées en stimulation.
CHZO

[ ]
| I—

Rb
Fig. 0-1 : Exemple de circuit électrique équivalent d’un systéme électrode-milieu environnant

On peut calculer d’apres I'’équation 3-1:

—12 12
_ 785x% 885><;LO 10°= 0 87uF CH = _ 785% 88§><1U
0.8x10 ot 10

10° = 069pF

L’impédance équivalente au circuit de la Fig. 0-1 s’écrit :

1 R _1+jR(C+C )w
iCw 1+ JRCupt0  JCAL* RCrrsed)

Ztest(w)

J1+ (C+Chp)a)
CoyL+ R, "C2 00"

Et son module |Ztest|

Or comme Cryg est tres inférieur a C, pour des faibles w, on a:

C+Cuyp=C et 1>>F{)2C5|20a}

AN: w=1MHz et Ry=2 k@ & R’C?,f =19x10°

1+(RCw) ,  sdance s
Donc le module s’écrit |Ztest|( )— ———————— équivalent au module de I'impédance si on ne

Cw

considere pas la capacité de I'eau. Nous pouvons donc négliger la capacité de I'eau et considérer

le milieu exclusivement conducteur
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Annexe n°2 : CALCUL DE LA FONCTION DE TRANSFERT POUR UN CIRCUIT Q//R-R//C

Considérons le circuit électrique de la figure Fig. 0-2. On calcule le gain en tension permettant de

relier les signaux Vieners €t Viransmis tel que :

Y = Yrransmis Equation 0-1

VGenere

CPE

Genere ITransmis
RBulk

Vs is
Genere VTransmis

Fig. 0-2 : Circuit électrique équivalent.

Considérons le courant identique dans tout le circuit. On peut écrire :

VTransmis — ZTissu Equa l'fOI] 0_ 2
VGenere Z
Ol Zovr o = Rpuik et 7 = Rrc Rpuik _ Rrc(1+iRpy1kCMem®)+Rpy 1k (1+RTcQ(w)*¥)
TISSU ™ 14 iRpy 1k Crem® 1+R7cQUw)® =~ 1+iRpyikCMemw (1+R7cQ(iw)*)(1+iRpy ik CMem®)
Il vient donc:
v i R (14R7cQw)®)(1+iR CMem®) 5 i
H — Transmis — _ Bulk - Bulk em — Equatmn 0_3
VGénére 1+iRpyikCMem® RTc(1+iRBy 1kCMem®)+Rpuik(1+RTcQiw)%)
— YTransmis _ 1+(iw)*QRrc Equation 0-4
VGenere q 1+Req(iwCpem+(iw)¥Q)
\ __ Rpuik _ RrcRBuik
00 Ay = ——Buk g R,, = —LCRBulk,
Rrc+RBulk Rrc+RBulk
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Annexe n°3 : CARACTERISTIQUES DES CONVERTISSEURS

Les caractéristiques importantes des convertisseurs que nous utiliserons par la suite sont :

La gamme dynamique: C’est la plage de conversion en entrée que le convertisseur va

La

adresser. La gamme dynamique du convertisseur peut différer de celle du systeme selon

les contraintes induites par les spécifications sur la conception du convertisseur.

résolution : Elle représente la sensibilité du convertisseur, soit le nombre de valeurs

Le

différentes que le convertisseur peut produire en sortie. La résolution est exprimée en
nombre de bits. Un convertisseur de N bits pourra générer 2N valeurs différentes en
sortie (niveaux analogiques ou codes numériques).

pas de quantification : Noté LSB!3, il correspond a la plus faible variation de la valeur

Le

d’entrée induisant une variation de la sortie. Il est définit par la relation entre la gamme
dynamique et la résolution:

Gamme dynamique
2N—1

1LSB = Equation 0-5

temps de conversion: Cest le temps T¢ minimum nécessaire au convertisseur pour

Le

traduire la donnée d’entrée. Ce temps limite la fréquence de fonctionnement fs du

systéme tel que :

fs<— Equation 0-6

nombre effectif de bits: Noté ENOB14, est une mesure de la performance réelle d'un

convertisseur apres avoir pris en compte les sources d’erreurs et les non-linéarités de la

conversion.

‘east Significant Bit
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Annexe n°4 : MODELE NUMERIQUE MULTI-APPLICATIONS

On cherche a calculer les gammes d'impédance et de fréquence rencontrées dans la gamme

d’applications visée par le stimulateur multi-applications.
Méthode

Le stimulateur doit étre suffisamment flexible pour adresser un maximum d’applications.

Comme il a été vu dans le chapitre 1, les électrodes ont des formes tres variables en deux ou

trois dimensions. D’apres la conclusion du chapitre 2, la surface des électrodes pour les

applications considérées (cerveau profond, cortex, rétine, cochlée et neurostimulation) varie
. 2 . . 2 P

entre une centaine de pm“ et une dizaine de mm*“. Cette variation de surface est cependant

accompagnée d’une variation importante de la géométrie de I'électrode (cf figures du §1.3).

Electrolyte, [NaCl]=137mM

Contacts
métalliques

————
@ © Isolant

Fig. 0-3 : Configuration a deux électrodes adaptable pour la gamme de rayon et de gap choisis.

Dans le modele implémenté (Fig. 0-3), la taille de I'électrolyte, soit le volume cylindrique
représenté, est définie suffisamment grande pour ne pas influer sur le champ de potentiels. De
plus, elle augmente avec 'augmentation du rayon et/ou du gap. Le nombre d’éléments finis (le

maillage) est choisi plus dense sur les contacts et a proximité pour assurer un calcul précis.

La simulation a été réalisée pour Ra variant de 1pm a 5mm. La surface d'électrode varie donc
entre environ 3,14 um? et 78.5 mm? ce qui englobe largement la gamme de surface des

applications. La valeur du gap inter-électrode est comprise entre 1 Ra et 10 Ra.

Le mode monopolaire a été également simulé pour maximiser les gammes d’impédance
anticipées. Une seule électrode est disposée au centre de la face inférieure du volume

d’électrolyte et un retour du courant « a I'infini » est simulé sur la face supérieure.

Les spectres d'impédance simulés sont identifiés avec la réponse d’un circuit CR série équivalent
qui, nous l'avons montré au chapitre 3, suffit a représenter le milieu salin. La fréquence de

coupure du filtre est ensuite extraite. Nous supposons que pour que le circuit soit identifiable de
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maniére pertinente, il faut que la fréquence de coupure soit dans la bande de fréquence mesurée.
En effet, dans le cas d'un circuit CR, si la bande de fréquence est trop petite seule la résistance ou
la capacité peut étre estimée compromettant ainsi la mise en ceuvre de notre méthode
d’adaptation (séparation et quantification des contributions de I'interface et du milieu). Une fois
la bande de fréquence déterminée, la gamme d’'impédance dans cette bande de fréquence peut

étre a son tour déterminée a partir des valeurs de R et C.

Résultats du modeéle numérique multi-applications

Les tableaux qui suivent renseignent les résultats de la simulation numérique visant a calculer
les valeurs de R et C ainsi que de la fréquence de coupure du filtre CR série pour la gamme

d’applications visée.

Rayon d'électrode
1 um 10 um 50 um 100 um 500 pm 1 mm 5 mm
Mode
bipolaire 1.34pF 134pF 3.35nF 13.4nF 335nF 1.34pF 33.5pF
monopolaire 2.68pF 268pF 6.69nF 26.8nF 669nF 2.68uF 66.9uF
Tableau 0-1: Valeurs de la capacité d'interface pour les modes monopolaire et bipolaire.
Rayon d'électrode
1 um 10 um 50 um 100 um 500 pm 1 mm 5 mm
Gap=x*Rayon
x=1 94.8kQ 7.98k() 1.64kQ 8380 171.9Q 86.1Q 17.3Q
x=2 99.5kQ 8.60kQ 1.77kQ 905Q 186.2Q 93.3Q 18.7Q
x=4 104.6kQ 9.22kQ 1.88kQ 9600 197.1Q 98.7Q 19.9Q
x=10 109.0kQ 9.66kQ 2.01kQ 1.02kQ 210Q 105.1Q 21.0Q
Monopolaire 114.7kQ 10.2kQ 2.11kQ 1.08kQ 2210 111.4Q 2210

Tableau 0-2 : Valeurs de la résistance du bulk pour les modes monopolaire et bipolaire.
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Fig. 0-4 : A gauche, variation de la capacité et a droite variation de la résistance du circuit CR série
équivalent en fonction de la surface d’électrode.

Rayon d'électrode
1 um 10 um 50 um 100 um 500 um 1 mm 5 mm
Gap=x*Rayon
x=1 7877.1 936.493 182.191 89.1762 17.3838 8.67417 1.72693
x=2 7507.24 869.436 168.695 82.5143 16.0469 8.00851 1.60193
x=4 7144.16 810.135 158.427 77.7964 15.161 7.56832 1.49951
x=10 6853.78 773.029 148.927 72.9842 14.2357 7.10475 1.4237
Monopolaire 3285.8 366.425 70.8006 34.5606 6.764 3.35396 0.676033

Tableau 0-3 : Valeurs de la fréquence de coupure en kHz des modes monopolaire et bipolaire pour
toute la gamme de surface d’électrode.

Frequence de coupure (kHz)
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L
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Fig. 0-5 : Variation de la fréquence de coupure du filtre CR série équivalent en fonction de la surface
d’électrode.
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La Fig. 0-5 présente la variation de la fréquence de coupure du filtre CR série équivalent en
fonction de la surface d’électrode en contact avec le milieu. Comme observé dans les
comparaisons entre les mesure de I'électrode Medtronic et la MEA RETINE en milieu salin,
I'augmentation de la surface de contact induit une diminution de la fréquence de coupure. La
courbe représentant le mode monopolaire est située en dessous des courbes en mode bipolaire.
Cela est dii au fait que la capacité équivalente dans le mode monopolaire est deux fois supérieure

que dans le mode bipolaire pour un rayon équivalent (addition des impédances de deux

2

=——c¢t
2mRC

capacités en série). En effet, si 'on considére la résistance constante, on a beipolaire

1

femonopotaire = 3mme = febipotaire/2- SUI la gamme de surface [100 um?, 10 mm?], la fréquence de

coupure est comprise entre 2 kHz et 2 MHz.

Le tableau sur la page suivante présente les valeurs du module de I'impédance pour la gamme
d’application visée. On extrait de ce tableau la gamme d’'impédance reportée au §11.5.2.1 (Partie

3).
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Fréquence (Hz) 1 10 100 1000 5000 10000 50000 100000 500000 | 1,00E+06
Rayon d'électrode Gap
1 1.19E+11 | 1.19E+10 | 1.19E+09 | 1.19E+08 | 2.38E+07 | 1.19E+07 | 2.38E+06 | 1.19E+06 | 2.56E+05 | 1.52E+05
2 1.19E+11 | 1.19E+10 | 1.19E+09 | 1.19E+08 | 2.38E+07 | 1.19E+07 | 2.38E+06 | 1.19E+06 | 2.58E+05 | 1.55E+05
1um 4 1.19E+11 | 1.19E+10 | 1.19E+09 | 1.19E+08 | 2.38E+07 | 1.19E+07 | 2.38E+06 | 1.19E+06 | 2.60E+05 | 1.58E+05
10 1.19E+11 | 1.19E+10 | 1.19E+09 | 1.19E+08 | 2.38E+07 | 1.19E+07 | 2.38E+06 | 1.19E+06 | 2.62E+05 | 1.61E+05
monopolaire 5.95E+10 | 5.95E+09 | 5.95E+08 | 5.95E+07 | 1.19E+07 | 5.95E+06 | 1.19E+06 | 6.06E+05 | 1.64E+05 | 1.28E+05
1 1.19E+09 | 1.19E+08 | 1.19E+07 | 1.19E+06 | 2.38E+05 | 1.19E+05 | 2.51E+04 | 1.43E+04 | 8.32E+03 | 8.06E+03
2 1.19E+09 | 1.19E+08 | 1.19E+07 | 1.19E+06 | 2.38E+05 | 1.19E+05 | 2.53E+04 | 1.47E+04 | 8.93E+03 | 8.70E+03
10um 4 1.19E+09 | 1.19E+08 | 1.19E+07 | 1.19E+06 | 2.38E+05 | 1.19E+05 | 2.55E+04 | 1.50E+04 | 9.52E+03 | 9.26E+03
10 1.19E+09 | 1.19E+08 | 1.19E+07 | 1.19E+06 | 2.38E+05 | 1.19E+05 | 2.56E+04 | 1.53E+04 | 1.00E+04 | 9.71E+03
monopolaire 5.95E+08 | 5.95E+07 | 5.95E+06 | 5.95E+05 | 1.19E+05 | 6.02E+04 | 1.56E+04 | 1.18E+04 | 1.03E+04 | 1.02E+04
1 4.76E+07 | 4.76E+06 | 4.76E+05 | 4.76E+04 | 9.65E+03 | 5.03E+03 | 1.90E+03 | 1.71E+03 | 1.64E+03 | 1.64E+03
2 4.76E+07 | 4.76E+06 | 4.76E+05 | 4.76E+04 | 9.71E+03 | 5.08E+03 | 2.01E+03 | 1.83E+03 | 1.77E+03 | 1.77E+03
50um 4 4.76E+07 | 4.76E+06 | 4.76E+05 | 4.76E+04 | 9.71E+03 | 5.13E+03 | 2.11E+03 | 1.95E+03 | 1.89E+03 | 1.89E+03
10 4.76E+07 | 4.76E+06 | 4.76E+05 | 4.76E+04 | 9.71E+03 | 5.15E+03 | 2.22E+03 | 2.06E+03 | 2.01E+03 | 2.01E+03
monopolaire 2.38E+07 | 2.38E+06 | 2.38E+05 | 2.39E+04 | 5.21E+03 | 3.17E+03 | 2.16E+03 | 2.12E+03 | 2.11E+03 | 2.11E+03
1 1.19E+07 | 1.19E+06 | 1.19E+05 | 1.19E+04 | 2.52E+03 | 1.45E+03 | 8.71E+02 | 8.46E+02 | 8.38E+02 | 8.38E+02
2 1.19E+07 | 1.19E+06 | 1.19E+05 | 1.19E+04 | 2.54E+03 | 1.49E+03 | 9.35E+02 | 9.09E+02 | 9.09E+02 | 9.09E+02
100pm 4 1.19E+07 | 1.19E+06 | 1.19E+05 | 1.19E+04 | 2.56E+03 | 1.53E+03 | 9.90E+02 | 9.71E+02 | 9.62E+02 | 9.62E+02
10 1.19E+07 | 1.19E+06 | 1.19E+05 | 1.19E+04 | 2.59E+03 | 1.57E+03 | 1.05E+03 | 1.03E+03 | 1.02E+03 | 1.02E+03
monopolaire 5.95E+06 | 5.95E+05 | 5.95E+04 | 6.02E+03 | 1.61E+03 | 1.23E+03 | 1.09E+03 | 1.08E+03 | 1.08E+03 | 1.08E+03
1 4.76E+05 | 4.76E+04 | 4.76E+03 | 5.06E+02 | 1.96E+02 | 1.78E+02 | 1.72E+02 | 1.72E+02 | 1.72E+02 | 1.72E+02
2 4.76E+05 | 4.76E+04 | 4.76E+03 | 5.10E+02 | 2.09E+02 | 1.92E+02 | 1.87E+02 | 1.86E+02 | 1.86E+02 | 1.86E+02
500um 4 4.76E+05 | 4.76E+04 | 4.76E+03 | 5.15E+02 | 2.19E+02 | 2.03E+02 | 1.97E+02 | 1.97E+02 | 1.97E+02 | 1.97E+02
10 4.76E+05 | 4.76E+04 | 4.76E+03 | 5.21E+02 | 2.30E+02 | 2.15E+02 | 2.10E+02 | 2.10E+02 | 2.10E+02 | 2.10E+02
monopolaire 2.38E+05 | 2.38E+04 | 2.39E+03 | 3.25E+02 | 2.26E+02 | 2.22E+02 | 2.21E+02 | 2.21E+02 | 2.21E+02 | 2.21E+02
1 1.19E+05 | 1.19E+04 | 1.19E+03 | 1.47E+02 | 8.93E+01 | 8.69E+01 | 8.61E+01 | 8.61E+01 | 8.61E+01 | 8.61E+01
2 1.19E+05 | 1.19E+04 | 1.19E+03 | 1.51E+02 | 9.62E+01 | 9.43E+01 | 9.35E+01 | 9.35E+01 | 9.35E+01 | 9.35E+01
1mm 4 1.19E+05 | 1.19E+04 | 1.19E+03 | 1.55E+02 | 1.02E+02 | 9.90E+01 | 9.90E+01 | 9.90E+01 | 9.90E+01 | 9.90E+01
10 1.19E+05 | 1.19E+04 | 1.19E+03 | 1.59E+02 | 1.08E+02 | 1.06E+02 | 1.05E+02 | 1.05E+02 | 1.05E+02 | 1.05E+02
monopolaire 5.95E+04 | 5.95E+03 | 6.06E+02 | 1.26E+02 | 1.12E+02 | 1.11E+02 | 1.11E+02 | 1.11E+02 | 1.11E+02 | 1.11E+02
1 4.76E+03 | 4.76E+02 | 5.06E+01 | 1.79E+01 | 1.73E+01 | 1.73E+01 | 1.73E+01 | 1.73E+01 | 1.73E+01 | 1.73E+01
2 4.76E+03 | 4.76E+02 | 5.10E+01 | 1.92E+01 | 1.87E+01 | 1.87E+01 | 1.87E+01 | 1.87E+01 | 1.87E+01 | 1.87E+01
5mm 4 4.76E+03 | 4.76E+02 | 5.15E+01 | 2.05E+01 | 2.00E+01 | 1.99E+01 | 1.99E+01 | 1.99E+01 | 1.99E+01 | 1.99E+01
10 4.76E+03 | 4.76E+02 | 5.21E+01 | 2.15E+01 | 2.10E+01 | 2.10E+01 | 2.10E+01 | 2.10E+01 | 2.10E+01 | 2.10E+01
monopolaire 2.38E+03 | 2.39E+02 | 3.25E+01 | 2.22E+01 | 2.21E+01 | 2.21E+01 | 2.21E+01 | 2.21E+01 | 2.21E+01 | 2.21E+01

Valeurs de I'impédance vue par le circuit de stimulation pour la gamme de rayon d’électrode [1um ; 5mm] pour une plage de fréquences [1Hz ; 1MHz] pour
différentes tailles de gap inter-électrodes.

242



Annexe n°5: ETAPES INTERMEDIAIRES POUR L’ESTIMATION DES RESOLUTIONS DE

L’ADCET DU TDC.

Etape 1 : relier 'erreur d’amplitude et le coefficient de corrélation a AR et AC.

Couple n°1 (grande surface) Couple n°2 (moyenne surface) Couple n°3 (petite surface)
R 2100 2.01kQ 109 kQ
C 335nF 3.35nF 1.34 pF

Tableau 0-4 : Valeurs exemple de R et C représentant la gamme d’application choisie.
Nous allons, a partir de ces couples de valeurs, simuler I'adaptation de la stimulation pour
différents types de signaux. On rappelle que I'impédance du circuit CR série est donnée par :

1+jRCw
Z= -
jCw

Equation 0-7
En se replacant dans les mémes conditions que pour les expériences de la preuve de concept,
C’est-a-dire en controlant la tension de sortie du stimulateur afin d’asservir la tension dans le
milieu, on détermine la fonction de transfert H (gain en tension) par I'équation :

JRCw
T 1+jRCw

Equation 0-8

On considere que la mesure et 'identification sur un circuit CR série sont réalisées en induisant
une erreur sur la valeur de la résistance R, notée AR, et sur la valeur de la capacité C, notée AC.
Ainsi, lorsque nous estimons l'inverse de la fonction de transfert, on obtient la relation suivante :

H-1 = 1+j(R+AR)(C+AC)w

J(R+AR)(C+AC)w Equation 0-9

On rappelle que le signal transmis au milieu Vrransmis est alors relié au signal de consigne Veonsigne

par la relation suivante :

_ JRCw 1+j(R+AR)(C+AC)w
V. is = (H.-H YVepnsione = i
Transmis ( ) Consigne (R+AR) j(1+jRCw)(C+AC)w Consigne

Equation 0-10

On effectue ensuite le calcul du coefficient d’intercorrélation I'xy des signaux Veonsigne €t Vrransmis €n
fonction de AR et de AC. De méme, nous calculons l'erreur relative € entre les modules des
signaux Vconsigne €t Vrransmis €n fonction de AR et de AC. Cela nous permet de calculer les valeurs
ARwuax et ACuax qui respectent les contraintes imposées sur la qualité de I'adaptation pour l'erreur
sur la forme et pour l'erreur sur I'amplitude. Afin de se placer dans le pire cas, nous utiliserons

les valeurs les plus faibles retournées entre I'étude sur I'xy et I'étude sur e.
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Etape 2 : relier les erreurs relatives de |Z| et ¢ a AR et AC.

-\ . N . . Azl A .
La deuxiéme étape consiste a exprimer les erreurs relatives % et 7") en fonction de 4R et de AC.

Les calculs intermédiaires sont placés en annexe n°5. On obtient les relations suivantes :

A 2 ) A P

alz] _ X AR _1 AC Equation 0-11
|1z| 1+X° R 1+X“ C

A AR | A P
oL (_R + —C) Equation 0-12
) 14X2\R ' ¢

ou X = 2rnfRC. On remarque que les erreurs relatives sont fonction de la fréquence et des
valeurs de R et de C. Nous avons établi qu’en fonction des applications les valeurs de R et de C
variaient. Il faudra donc évaluer ces erreurs relatives sur toute la gamme d’application afin de
trouver le pire cas. Lorsque les erreurs relatives sont calculées, on déduit les résolutions des

convertisseurs A/N (Napc) et T/N (Nrpc) correspondant par les inégalités suivantes :

_ 1 o i
2Napc-1 < 7 < 2Napc Equation 0-13
z
_ 1 4 ,
2Nrpe=1 < o < 2NTDC Equation 0-14
[
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Fig. 0-6 : Variation du coefficient de corrélation en fonction des erreurs relatives de R et C pour
quatre formes d’onde différentes.

Dans le cas de I'étude de la variation du coefficient d’intercorrélation, le pire cas a été trouvé

pour le couple n°1 (grande surface) avec la forme exponentielle. Pour des variations de AR et de
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AC comprises entre -55 % et 55 % de la valeur, le coefficient I'XY évolue entre 91.6 % et 100 %.
Ces variations semblent extrémement faibles par rapport a des erreurs sur le couple (R, C) de
plus de 50 %, néanmoins, il faut préciser que le coefficient I'xy n’évalue que la forme du signal. Or
le gabarit du filtre n’évolue pas en ajoutant ces erreurs, il est seulement translaté vers les basses
ou hautes fréquences (module et phase) et vers les faibles ou fortes impédances (module)
induisant des variations faibles de la valeur du coefficient I'xy. Par exemple, si tout le contenu
fréquentiel du signal est placé dans la « zone capacitive » du spectre, si la translation du spectre
n’implique pas un passage de certaines des composantes fréquentielles dans la « zone résistive »
le filtrage du spectre est équivalent par contre I'atténuation du signal a évoluée. Il est donc
naturel que le couple n°1 qui possede la plus faible fréquence de coupure induise le plus de
variations sur le filtrage étant donné les valeurs des largeurs de signaux et de fréquence de

répétition utilisés.
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Fig. 0-7 : Variation de I'’erreur commise sur 'amplitude en fonction des erreurs relatives de R et C
pour quatre formes d’onde différentes.

Dans le cas de I’étude de I'erreur sur I'amplitude, le pire cas est trouvé pour le couple n°3 (faible
surface) et le résultat est équivalent quel que soit la forme d’onde, les résultats sont équivalents
pour le couple n°2 et n°1 mais uniquement sur la forme d’onde carré. On peut considérer que le
résultat est valable sur toute la gamme d’application. Afin d’étre lisible, la Fig. 0-7 ne présente

que les variations de 4R et de AC comprises entre -5 % et 5 % et la valeur de € est bornée a 10 %.
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Les agrandissements des projections sur les axes x et y montrent que 'erreur sur 'amplitude est
inférieure a 10 % lorsque les erreurs relatives absolues sur R et C sont inférieures ou égales a
4.5 %. Les résultats sur I'étude de I'erreur sur 'amplitude sont utilisés par la suite car ils sont

beaucoup plus contraignants que ceux relevés pour 'étude sur le coefficient d’intercorrélation.

Etape 3 : Calculer les résolutions des convertisseurs en fonction de la gamme d’applications et

sélectionner les niveaux maximums.

La simulation nous a montré que les résultats étaient équivalents pour les différents couples de
valeurs (R, C). Les équations 0-33 et 0-34 montrent que les erreurs relatives dépendent de la
fréquence donc les résolutions minimales des convertisseurs également. Pour déterminer le pire
cas de I'étude, nous avons calculé la résolution du ADC et du TDC sur la bande passante définie
dans le paragraphe précédent soit [100 Hz, 10 MHz] avec un nombre de points de mesure limité
a 10 points par décade. Cette valeur peut étre augmentée jusqu'a 50 points par décade sans
changer le résultat, ce qui tend a prouver que 10 points par décade est un cas suffisamment
défavorable pour cette simulation. La Fig. 0-8 montre les résultats obtenus pour trois couples de

R et C choisis parmi les résultats de la simulation multi-applications.

Les fréquences de coupure correspondantes des couples sont 772 kHz, 73.2 kHz et 6.66 kHz. Les
résolutions sont comprises entre 6 bits et 11 bits pour 'ADC et 6 bits et 18 bits pour le TDC. On
remarque qu’a proximité de la fréquence de coupure, la résolution de 'ADC augmente. La
difficulté ici est d’estimer les faibles variations du module au niveau du « coude » de la courbe. Si
le nombre de points par décade était augmenté, la résolution de '’ADC serait plus importante
autour de la fréquence de coupure afin d’estimer des variations encore plus faibles. En outre, les
différences de hauteur des pics ne sont dues qu’au fait que les points de mesure sur la bande de
fréquence ne sont pas positionnés de la méme maniere selon les couples (R, C). A priori, la

résolution devrait étre constante sur la gamme de surface.
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Fig. 0-8 : Variation de la résolution nécessaire sur la bande de fréquence [100 Hz, 10 MHz] pour trois
couples de valeurs (R, C) pour les convertisseurs A/N (a gauche) et T/N (a droite).
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La résolution du TDC augmente lorsque la fréquence s’écarte de la fréquence de coupure. La
difficulté est de mesurer les faibles variations lorsque la phase tend vers 0 (haute fréquence) ou
vers -90° (basse fréquence). Il faut noter que si 'on réduisait la bande de fréquence autour de la
fréquence de coupure pour chacune des applications représentées par les couples (R, C), on
diminuerait ainsi la résolution maximale nécessaire du TDC. Les résultats sur toute la gamme
d’application sont présentés sur la Fig. 0-8 . Pour réaliser ces figures, on a sélectionné le
maximum de la résolution nécessaire pour le ADC et TDC pour chacun des couples (R, C) de la
gamme d’applications. Pour le graphique de gauche, la résolution est sélectionnée sur la bande
[100 Hz, 10 MHz] comme présenté sur la figure précédente. Les gammes de résolutions sont de

[9 bits, 11 bits] pour I’ADC et [13 bits, 18 bits] pour le TDC.
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Annexe n°6 : CALCUL DES ERREURS RELATIVES DE |Z| ET ¢p EN FONCTION DES ERREURS

RELATIVES DE R ET C POUR UN CIRCUIT RC SERIE.

Dans cette annexe, on met en équation les variations relatives de la norme et de la phase de
I'impédance en fonction des variations relatives des éléments qui constituent le circuit

électrique équivalent représentant cette impédance.

On choisit pour la mise en équation une impédance simple, un circuit CR série.

Z=R+— Equation 0-15
jCw

On veut calculer la variation de la norme et de la phase de I'impédance en fonction des variations

des éléments qui la constitue. On calcule donc:

|1Z] = %ﬂf(‘) Equation 0-16
¢ = g —arctan(RCw) Equation 0-17

Pour calculer les variations relatives de la norme et de la phase de I'impédance par rapport a de
multiples variables on utilise les équations aux dérivées partielles suivantes :

AlZ| _ 8lz|AR | 91Z| AC

lzZl R R " oc ¢ Equation 0-18

A9 _ 99 AR | 99 4C

s —orr Tacc Equation 0-19

On calcule chacune des dérivées partielles séparément. Pour le module on passe par la dérivée

du carré de la norme pour plus de simplicité :

A(lzlz) = 2|Z|A2|Z| =2z Equation 0-20
1z] 1z] 1z]
A(Z]?) = %AR + 2020 £ Equation 0-21
a(z») _ 9 (1+R’C’w® _ 2RC’w® _ 4 .
R~ 3R ( T ) =g = 2R Equation 0-22
oz _ 9 (1+RC*w®\ _ (2CR*w?)(C*0w)-(1+R’C’w?)(2Cw?®) _ -2 4 .
ac ac( C?w? ) - c*w* T w2 Equation 0-23
On combine les résultats des équations 8 et 9 dans I'équation 7. On obtient :
A(1Z|?) = 2RAR + C;—:)ZAC FEquation 0-24

Si on cherche I'erreur relative comme a I’équation 6, on calcule alors :
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(4B) 2R*C*w® AR -2 AC 2 i
|z|? T tRC0' R | 14RC0’ € Equation 0-25
On pose X = RCw.
D’apres I'’équation 6 on peut alors écrire :
Alz| X? AR 1 AC 4 B
2R X C Equation 0-26

On fait de la méme maniere pour le calcul de la variation relative de la phase. Pour rappel, la

dérivée de la fonction arctan est :

dlarctanx)) _ _L_ > Equation 0-27
dx 1+x
Ainsi on reprend les dérivées partielles de I’équation 5 et il vient que :
9 _ o _ 1 _ 1 4 . .
R~ C  1+R2C2w2?  14X? Equation 0-28
D’apres 'équation 5on a:
oo ;2 (A—R + A—C) Equation 0-29
¢ 14+X%\ R c
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Annexe n°7 : ALGORITHME DE MINIMISATION, DESCENTE DU GRADIENT

La méthode de descente du gradient a pour principe de définir et de minimiser un critere reliant
les valeurs du modeéle a celles de la mesure. Dans le cas présent le critére utilisé sera la méthode

des moindres carrés tel que :

2

N
¢(X) = Z (ZModéIe(X) - ZMesure)
1 Equation 0-30
ou N est le nombre de mesures d'impédance effectuées dans la bande passante considérée et x
sont les parameétres a déterminer. Pour faire converger l'algorithme vers une solution, les
matrices jacobiennes du critere sont utilisées pour actualiser les valeurs des parametres :

9g(x,)

Xq = %, = Pas— -t )
X Equation 0-31
Le pas peut étre soit calculé de maniere optimale pour chaque itération dans la routine en
annulant la dérivée du critére par rapport au pas. Sinon il faut définir un tableau contenant les
valeurs que le pas peut prendre, les tester toutes pour chaque itération et choisir celle qui

minimise le mieux le critere.

Exemple pour le CR série, 'impédance est de la forme :

- jx(2
Z \odee(X) = X(@) + J—() ,
w Equation 0-32
On calcule les matrices jacobiennes :
99(X) _ 5[ 9 Zusagee(X - d(conj(z,, ... (X
JR(X) = ¢( ) = Z [M ConJ(ZModéIe(X) - ZMesure) + (ZModéIe(X) - ZMesure) ( J( Modele( )))j

Jec(¥) = 0 gﬁc(:X) = Z(a(z%éle(x)) CONI(Z yoseid™) = Zuesure) + (Zurodere(X) = Zutesure) d(co nj(ig,d s X) ))j

Il vient par calcul :

N
‘] R (X) = 22 Re(ZModéle(X) - ZMesure)
1

N

2
‘]C (X) = C{Ez Z Im(ZModéle(X) - ZMesure)

1
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Ainsi I'actualisation des parametres est de la forme :

{Rﬂ {F% - paSR-JR(X)}

Cn+1 B Cn_ pa%-Jc(X)

Equation 0-33

L’initialisation de l'algorithme pose un probleme dit « de conditionnement » pour ce type de
modele puisque les valeurs de R en Ohm et de C en Farad sont extrémement éloignées, en k(}
pour R (103) et en pF (10-¢) ou nF (10-9) pour C donc environ un écart en valeur absolue compris
entre 10¢9 et 10e12. Il faut alors renforcer le conditionnement de l'algorithme en ajoutant une
premiére routine qui teste pour un conditionnement unitaire (CR série =» 2 parametres = xo=[1
1]) quelle est la combinaison de facteurs qui permet de minimiser au maximum le critére. Sans

ce pré conditionnement, I'algorithme ne converge pas et retourne des valeurs fausses.

by

Cet algorithme permet également d’affecter des pas de convergence différents a chaque
parametre. En effet si 'un des parametres a déja convergé vers sa solution finale, il induira par
sa valeur un pas de convergence extrémement faible pour la prochaine itération. Dans le cas ou
le deuxieme parametre n’a pas convergé, sa vitesse de convergence est de fait réduite d’ou

l'utilisation de pas différents.
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TITRE : Intégration de la mesure d'impédance dans un systeme de stimulation électrique
implantable multi-applications : proposition d’'une nouvelle stratégie de stimulation

RESUME

Cette thése traite de l'architecture d’un stimulateur électrique multi applications implantable
intégrant la mesure d’impédance du systeme électrode/tissu. Une large part du travail a
concerné l'optimisation de la forme des stimuli générés par le circuit pour minimiser la
consommation énergétique, garantir la forme d’onde des stimuli vue par les tissus et améliorer
les analyses d’expériences fonctionnelles. En effet, I'interfacage du stimulateur et des électrodes
avec le milieu in vivo génere des contraintes sur la délivrance des stimuli électriques. Les
stimuli délivrés par le générateur s’ils sont non adaptés a I'impédance du systeme électrode-
milieu environnant sont déformés par filtrage ou saturation.

Une modélisation numérique du systéme électrode-milieu environnant a permis de mettre en
évidence que ces différentes contraintes sont adressables si 'on utilise les informations
données par la spectroscopie d'impédance. Une méthode basée sur une mesure d’'impédance,
suivie d’une identification sur un circuit électrique équivalent a été proposée ; elle permet
d’estimer les contributions de l'interface électrode/milieu et du milieu. Ces fonctions de
transfert sont ensuite utilisées pour la génération des stimuli électriques afin de garantir la
forme d’onde définie par I'expérimentateur, au niveau des cibles de la stimulation. La preuve de
concept de cette méthode a été faite en trois étapes: avec des composants électroniques
équivalents, en milieu salin, puis en milieu in-vivo allant jusqu'a des tests fonctionnels
permettant de démontrer I'intérét d’'une telle méthode.

Ce travail s’est terminé par la proposition, la spécification haut-niveau et la simulation d’une
architecture intégrée multi-applications innovante, basée sur le traitement des données
d’'impédance afin d’adapter la stimulation.

TITLE : Impedance measurement integration into a multi-application implantable electrical
stimulation system : proposition of an innovative stimulation strategy

ABSTRACT

This thesis involves the research, design, developement and assessment of a novel
electrostimulation device capable of taking into account, and compensate for, the distorsion of
the therapeutic signal due to the presence of the electrode-electrolyte interface, thus ensuring
that the desired signal waveform is in fact transmitted to the targeted tissues. This should result
in more effective and energy-efficient stimulation and also enable fundamental research on the
effects of signal waveforms on excitable tissue stimulation.

The modelling of the electrode-tissu system enabled the demonstration that the electrical
stimuli distorsion, due to frequential filtering or stimulator saturation, can be avoided by using
datas extracted from a prior impedance spectroscopy. An equivalent electrical circuit is used to
fit those data enabling the separation of electrode-electrolyte interface and tissu components.
Based on the equivalent circuit, a transfer function is then defined and used in order to ensure
the delivery of the user defined waveform to the stimulation targets. A proof of concept has
been achieved with three steps: first on electronical components representing an in vivo
impedance, then into a saline solution and finally into an actual animal for in vivo validation.
Those tests leaded to functionnal experiments prooving the interest of this novel method.

The work is concluded by the specification and the simulation of an innovative multi-
applications integrated architecture using impedance data in order to adapt stimuli waveforms.




