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Introduction générale

Les domaines de santé, en termes de confort et bien-étre, constituent depuis I'antiquité jusqu’a nos jours
I'intérét principal des scientifiques qui cherchent de plus en plus a améliorer ce domaine a travers
I’évolution technologique et médicale a laquelle nous assistons. De nos jours, la majorité des études
publiées sur des supports intégrés (exosquelettes) ou mobiles, exploitent des capteurs de natures variées
générant des signaux physiologiques combinés a des algorithmes adaptés afin de converger vers des
systemes autonomes d’analyse et de décision. Par contre, dans ce type de concept la problématique
principale résulte de la qualité d’adaptation des interfaces capteurs/tissus dont nous cherchons a
améliorer le coefficient de couplage dans des applications ciblant la performance ou surtout quand il s’agit
des applications orientées « gériatrie » pour des personnes a mobilité réduite et/ou souffrantes.

Dans de telles conditions, la recherche des capteurs adaptés a la physiologie de I’'Homme devient une
nécessité. Le développement de dispositifs performants exploitant des capteurs tissulaires, par exemple
jouant le role des nano-générateurs électriques, nécessite l'introduction de nouveaux matériaux
combinant a la fois la flexibilité et le fort coefficient de couplage aux interfaces. Dans ce domaine, les
polymeéres fluorés et notamment le poly (fluorure de vinylidene) (PVDF) ou le PLA sont couramment
utilisés du fait de leurs propriétés piézoélectriques qui résultent des dipdles, portés par les chaines du
polymeére au sein d’une maille cristalline (PVDF) ou sur une hélice protéique étirée (PLA). Ces dispositifs
sont souvent basés sur le principe de conversion électromécanique avec un pouvoir de récupération
énergétique par effet électro-actif dont la recherche actuelle sur leurs propriétés piézoélectriques
prendre une importance dominante par rapport aux effets issus des éléments céramiques rigides.

Dans de plusieurs domaines, de nombreuses études ont été réalisées sur ce genre de polymeéres. lls sont
principalement dédiés a une description des conditions optimales permettant d’obtenir les phases
cristallines intéressantes pour des applications des conversions électromécaniques. Dans cet objectif, Ia
conception par traction uni-axiale est la méthode la plus couramment utilisée pour permettre au certain
polymeére de présenter les propriétés piézoélectriques recherchées, optimisées souvent par injection dans
la matrice principale des « nano-composite » afin d’améliorer a la fois les caractéristiques électriques et
celles de flexibilités mécaniques.

De ce fait, I'objectif de cette thése est de contribuer a la performance des interfaces en optimisant les
conditions aux limites a la fois par une étude sur les propriétés physiologiques des tissus et celles
électromécaniques des éléments actifs (capteurs flexibles et extensibles) dont la conception est basée sur
des fibres en polymere électroactifs flexibles.

Ce mémoire sera articulé autour de quatre chapitres.

Le chapitre 1 est un état de l'art présentant la cohérence médico-technologique du collectif
corps/structure réactive qui se mesurera par sa capacité a répondre a un certain nombre de besoins de
soins et de confort. Dans ce chapitre, nous allons mettre en place les concepts des capteurs intégrés, leurs
performances et leurs limitations.

Le chapitre 2 est consacré au formalisme numérique, a la modélisation des interfaces. Nous évaluerons
leur comportement biomécanique par des lois physiques basées sur I'étude et la compréhension de la



dynamique structurelle des éléments mise en jeu dans la zone de transition de la contrainte mécanique
agissant a 'interface tissus/capteur.

Le chapitre 3 introduit le concept physique des capteurs nano-fils électroactifs. Différentes techniques de
conception (electrospinning, tirage, ...) sont exposées. |l traite la question d’instabilité durant le processus
dans le but d’obtenir des fibres conduisant a une morphologie optimale recherchée (PLA). Il discute
également le dopage des « nano-composites » pour certain polymére (PVDF) et leurs rdles dans
I'amélioration des caractéristiques électromécaniques.

Le chapitre 4 est centré sur une phase de validation par une application expérimentale afin d’évaluer par
une étude comparative le comportement mécanique aux interfaces en exploitant les capteurs flexibles
étudiés dans le cadre de ce travail. Cette étude prometteuse permettra d’orienter les critéres de choix sur
les éléments constitutifs des systémes dynamiques réactifs et des modules intégrés de traitement du
signal physiologique.

Enfin, une conclusion générale reprendra I'ensemble des résultats obtenus, a la fois dans I’étude du
comportement de tissus biologiques couplés a un substrat (capteur), mais aussi dans les caractérisations
expérimentales.
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Chapitre 1 Etat de I'art

1.1

Introduction

L’évolution rapide de notre mode de vie pose de nouveaux défis afin de répondre aux besoins du
monde moderne. Les avancées considérables de la technologie numérique et les exigences
croissantes de responsabilisation du systéme « Santé », ainsi que la nécessité des besoins accrus de
la population sur le confort, nous ont amenés a redéfinir nos performances dans la recherche des
éléments constitutifs de notre environnement moderne qui est en constante évolution a la fois sur le
plan individuel et technologique.

Vu principalement du point de vue de |'optimisation du service rendu aux utilisateurs, améliorer la
performance, c'est mettre en premier lieu la cohérence médico-technologique qui se mesurera par sa
capacité a répondre a un certain nombre de besoins de soins et de confort.

Assurer la performance d'un outil systeme, c'est assurer implicitement une performance
technologique car c'est la satisfaction des actes et des services rendus, qui renvoie les répercussions
positives sur le systeme mondial. La nécessité de développer des systéemes d’assistance avancés est
évidente a la lumiére des projections selon lesquelles la prévision du nombre de personnes a mobilité
affectée doublera d'ici 2050.

Ainsi, I'étude des interactions entre capteurs et champs vivants va-t-elle bien au-dela des études
d'impact biologique et sanitaire. De nombreux défis médicaux, dans le cadre du développement ou
de l'application de traitements, sont a I'origine d'innovations potentielles dans les domaines que nous
entendons explorer [1].

Dans ce contexte, le développement des dispositifs biocompatibles autonomes associés au modele
multicouche représente un enjeu trés important compte tenu de la difficulté de mise en ceuvre
expérimentale dans le domaine dynamique réactif. Surtout quand il s’agit de I'aménagement d'un
réseau de capteurs physiologiques intégrant le corps tout en assurant une biocompatibilité
satisfaisante dans des interactions complexes tissus/biomatériau.

Afin d'optimiser ces interactions, il est important de comprendre le comportement dynamique des
interfaces. Il a été bien démontré que de nombreux parametres influencent leurs propriétés [2], [3]
tels que la rugosité [4]—[6], la topographie [7]-[10], la composition chimique [11]-[13], la mouillabilité
[14], [15], la charge de surface [16], [17] et les propriétés biochimiques de surface [18]-[21].
Inversement, comprendre comment les tissus interagissent avec les bio-surfaces fonctionnalisées
nécessite un examen plus approfondi basé sur des modeles explicites.

Cette voie est d'une importance capitale dans de nombreux domaines (cosmétologie, chirurgie,
médecine...). La détermination des propriétés mécaniques de la peau, par exemple in vivo, permet
d'avoir des informations sur I’histoire physiologique de I'individu. De nombreux outils expérimentaux
ont été développés afin de contribuer a I'évaluation de ces propriétés mécaniques, et de répondre
ainsi a des besoins a la fois en santé et en bien- étre.
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1.2

Contexte
Les domaines de la santé, en termes de confort et bien-étre ont toujours fait I'objet d’une recherche
portant sur des supports variés :
Educatifs, pour améliorer les connaissances,
Cosmétiques, pour transformer I'apparence,

Sportifs, pour augmenter la performance,

P W N

Mécaniques, pour la modalité et I'optimisation de certains concepts physiologiques.

L’amélioration de ces capacités se préte a une catégorisation fonctionnelle relativement stable. Cette
thématique est née de la prise de conscience du fait que de nombreux moyens thérapeutiques
peuvent étre généralisés pour répondre a un besoin de confort ou /et du bien-étre.

Par exemple, le vieillissement [22] correspond a I'ensemble des processus physiologiques et
psychologiques qui modifient la structure et les fonctions de I'organisme a partir de I'age mdr. Il est
la résultante des effets intriqués de facteurs génétiques (vieillissement intrinseque) et de facteurs
environnementaux auxquels est soumis I'organisme tout au long de sa vie. Il s'agit d'un processus lent
et progressif qui doit étre distingué des manifestations des maladies. En général, |I'état de santé d'une
personne agée résulte habituellement des effets du vieillissement et des effets additifs de maladies
passées (séquelles), actuelles, chroniques ou aigués.

Selon I'Organisation mondiale de la santé (OMS) [23], entre 2015 et 2050, le pourcentage des
personnes agées de 60 ans et plus va presque doubler. Il va passer de 12 % en 2020 a 22 % d’ici 2050,
surpassant celui de la population des personnes de moins de 5 ans.

Une longue vie offre bien slir plusieurs occasions de perfectionner nos connaissances professionnelles
et d’augmenter nos expériences, mais elle peut également signifier une moins bonne qualité de vie.
La perte graduelle de nos capacités physiques et mentales et la hausse du risque de maladie
représentent un défi considérable et peuvent entrainer des répercussions sur notre bien-étre.

En revanche, I’age ne méne pas nécessairement a une mauvaise santé, mais plusieurs problémes de
santé se manifestent inévitablement lorsque nous vieillissons : un déficit auditif, des cataractes, de
I’hypertension, de I'arthrose, le diabéte, certains cancers, des troubles cardiovasculaires, le syndrome
métabolique et dans la majorité des cas une mobilité affectée ou réduite. Tous ces problemes de
santé peuvent nuire a notre qualité de vie.

A l'orée de 2020, nombreuses sont les personnes, particulierement vieillissantes et / ou en situation
de handicap, vivent appareillées et font I'expérience quotidienne du port d’un systeme d’assistance.
Ces défis ont toujours poussé les chercheurs vers une créativité afin de stimuler le confort et le bien-
étre humain en situation de handicap ou dans une approche plus large, conséquence des effets de
vieillissement sur la perception humaine. De ce fait, la complexité des systémes biomécaniques actifs
a fait et fait I'objet d’'un domaine de recherche en constante perpétuation qui associe capteurs,
structures dynamiques et morphologies biologiques [22].
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1.3

1.3

Etat de I'art

Le collectif « Corps/structure réactive » est né d’un constat dressé au courant de ces derniéres années
par plusieurs chercheurs en sciences humaines et sociales, en ingénierie robotique et en
neurosciences. Ce champ de recherche met en lumiéere les thématiques de I’'humain augmenté, du
transhumanisme et de 'intelligence artificielle [24].

L’essor récent et spectaculaire dans le domaine de la santé et du bien-étre est dii aux technosciences
qui ont progressivement transformé les conceptions du corps humain et son rapport avec la
technologie. A titre d’exemple, durant des décennies, nous avons vu apparaitre I’étonnant paradigme
de « 'homme augmenté », un homme qui pourrait dépasser les limites de la condition humaine
actuelle grace aux transformations physiques conduites par de nouvelles technologies détournées de
leur usage thérapeutique a des fins mélioratives. Ces concepts, pour le moins ambigus, ne sont pas
sans impact sur le milieu du handicap : les personnes bénéficiant actuellement de ces nouvelles
technologies dans un cadre thérapeutique se trouvent parfois malgré elles au coeur de ces «
imaginaires ».

.1 Vers une nouvelle aire

D’un point de vue biomédical, les biomarqueurs peuvent étre reconnus comme des stimuli
mécaniques, des concentrations d'électrolytes ou de métabolites. Les stimuli mécaniques, qui
incluent la charge, le poids, la propulsion et les vibrations, sont souvent convertis en grandeurs
électriques par le biais de capteurs convertisseurs (électromécaniques) en exploitant par exemple
I'effet de la piézorésistivité (e.g. CMUT) ou/et piézoélectricité (PZT). Quant aux électrolytes et les
métabolites, les mesures sont généralement faites par des capteurs électrochimiques utilisant des
ionophores, des réactifs et des électrodes. Nombreux sont les travaux qui portent sur I'implantation
de ces stimuli (biomécanique et biochimique), dans des structures d’assistance dynamiques intégrées,
afin de former de I'environnement local de 'Homme une station de surveillance physiologique
autonome. Hormis les axes de recherche qui portent sur les objets connectés visant le bien-étre et la
performance, aujourd’hui, une partie non négligeable des chercheurs est tournée vers des concepts
physiques thérapeutiques ou/et des substituts dynamiques robotisés comme des prothéses
intelligentes.

Dans le méme ordre d’ildées, la prothéese, par exemple, est définie comme un « dispositif implanté
dans I'organisme pour suppléer un organe manquant ou pour restaurer une fonction compromise ».
Il existe de nombreuses sortes de prothéses : protheses articulaires (genou, hanche, épaule, coude,
doigt, etc., bref, toute articulation osseuse existante), dentaires, mammaires, cardiaques, auditives,
etc. Or, toutes les prothéses précitées concernent le remplacement d’une fonction interne au corps.
La personne qui en bénéfice aura ainsi généralement une tendance a oublier leur existence au bout
d’un certain temps, et surtout dans le cas ou il s’agit d’un implant. Mais cela conduit a une nécessité
d’une surveillance technologique réguliere afin de s’assurer de la bonne disposition et de la réactivité
d’un tel élément. D’ou vient la nécessité d’'une compréhension approfondie des interfaces
capteurs/tissus qui définira la qualité pour les structures externes et amovibles. Aujourd’hui, le
développement des structures (exosquelette) intelligentes constitue un enjeu majeur a la fois sur le
plan recherche et sur le plan socio-économique. Elles sont associées souvent a une unité centrale
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dotée d’une intelligence artificielle par le biais d’algorithmes d’acquisition des signaux
(physiologiques), d’ordonnancement des traitements des signaux et des données, et servent en
module de transmission a distance (systéeme connecté).

Cependant, la dynamique physiologique est suivie en temps réel par le biais de capteurs représentés
dans l'environnement de l'individu, permettant de stimuler le sens manquant ou recherché.
Une avancée qui pourrait réellement améliorer la qualité de vie des patients amputés d’'un membre,
ou une perte de sensation.

Aujourd’hui, grace au développement dans le domaine de 'intelligence artificielle, de telles structures
ont évolué vers des systemes biomécaniques réactifs en couplage avec le systeme physique humain.
R. Crepin [25] et Fonseca [26] ont conduit des travaux sur |'utilisation des matériaux intelligents pour
le développement de nouveaux appareils adaptatifs dédiés a la robotique douce. Ces concepts, du
fait de leur adaptabilité et de leur flexibilité sont potentiellement adaptés pour la réhabilitation ou
I"amélioration des capacités physiques du corps humain. L'idée étant de construire des robots bio-
inspirés ayant des capacités qui permettent, a partir d’'informations incompléetes, des interactions
adaptatives et souples. Dans cet objectif, une approche en temps réel a été abordée pour classifier
les mouvements des doigts a I'aide des signaux d'électromyographie (EMG) de surface issue des
capteurs répartis convenablement permettant d’identifier treize mouvements de la main. Crepin [25]
visait un systeme embarqué pour le développement des prothéses myoélectriques légéres, peu
co(teuses et plus intuitives.

Figure 1-1 Main I-limb Ultra Revolution (Touch Bionics) [27]

Par ailleurs, des travaux ont été orientés sur des structures thérapeutiques ayant pour but d’améliorer
la réhabilitation des patients en coupe de mobilités. C’'est dans ce contexte que les travaux de Ryser
[28] se sont focalisés sur la modernisation technologique des structures thérapeutiques existante vers
des structures intelligentes et connectées. Les tests effectués a I'aide de capteurs implantés dans une
prothése installée sur un simulateur mécanique des membres externes (genou, épaule...) (Figure 1-2),
ont pu démontrer comment celle-ci réagit aux forces qu’elle subit.


https://www.lemonde.fr/sciences/infographie/2014/01/27/des-mains-artificielles-dotees-du-sens-du-toucher_4355000_1650684.html
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Figure 1-2 Protheses de genou intelligentes et capteurs spécialisés [28]

De nos jours, les recherches convergent vers des supports miniaturisés et intégrés visant des
dispositifs dotés de capteurs variés, généralement dédiés pour I'acquisition des signaux
physiologiques comme I'ECG, PPG, etc.... L'objectif est de pouvoir, par le biais d’une interaction
couplée avec les pratiques classiques (Radiographie, IRM, ...), d’optimiser I'orientation thérapeutique
et les interventions chirurgicales ciblées. Actuellement, des études sont en cours de réalisation afin
de démontrer que ces dispositifs représentent un réel bénéfice, tant pour le patient que pour son
médecin ou I'industrie [29].

Pour renchérir, les étres vivants souffrant d’un handicap profond, dont leur état nécessite une
surveillance physiologique continue, il va sans dire que le choix de leur environnement doit étre bien
adapté. Des travaux multiples ont convergé sur cet aspect comme ceux de J. Hutchinson [30], S. Gulati
[31], I. Moon [32] et S.P. Parikh [33] et A. Mai [34] en mettant en lumiére I'importance du réle des
capteurs dans la conception des appareils actifs et hautement fonctionnels, dotés d'actionneurs
commandés afin de stimuler les caractéristiques biomécaniques des gestes humains. Cependant, de
tels dispositifs sont d’'une complexité dynamique non négligeable dont la perception reste, en grande
partie, une estimation sur des évolutions subjectives en fonction d’'un couplage psychodynamique
[35].

Par ailleurs, beaucoup de travaux ont été portés sur le développement et la mise en point des
assistantes techniques d’aide d’autonomie a la mobilité. Ces dispositifs couvrent un champ
d’application large ; une altération modérée d’autonomie [36], [37], des cas plus séveres [38], [39]
et/ou des cas de faiblesses (fatigue) et des chutes [40].

De ce fait, le suivi du mouvement et I'’étude de I’évolution de I’état dynamique d’un sujet, nécessitent
I'utilisation d’outils nouveaux et adaptés. Par exemple, pour la marche dite « pathologique », seules
les données vidéos sont exploitées, tandis que les indications thérapeutiques résultant de I'analyse
des données ne se révélaient pas toujours efficaces et les cliniciens avaient besoin d’un outil capable
de quantifier localement et de maniere fiable le mouvement. Il est évident, en effet, qu’au-dela de la
connaissance relative a la dynamique réduite, c’est la contribution a une meilleure compréhension de
la pathologie et ses effets qui est primordiale pour I'optimisation d’un concept d’analyse objective.
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1.3.2 Couplage mécanique homme/structure

Lors d’un couplage mécanique homme/structure, des complexités d’adaptation de la cinématique
linéaire et de la biocompatibilité peuvent apparaitre. Dans une analyse relative au mouvement par
exemple, les grandeurs posture et équilibre sont considérées comme variables du modéle. Il existe
une multiplicité de pathologies conduisant a des troubles de la locomotion et de la posture qui ont
pour origine des atteintes du systéme nerveux central ou périphérique, du systeme ostéo-articulaire
ou encore du systeme musculo-tendineux, rendant ainsi I’équation dynamique plus ou moins
complexe.

e Dynamique physiologique

Sur le plan mobilité, de nombreuses pathologies sont responsables de troubles de I'équilibre, des
troubles vestibulaires, cérébelleux et des ataxies par exemple. La perte d’équilibre chez une personne
peut entrainer des conséquences graves menant a une détérioration des conditions de vie par perte
d’autonomie. Elles se caractérisent par la sensation que l'environnement tangue autour d’eux,
comme s’ils étaient en état d’ivresse, ou comme si le sol était instable lorsqu’ils marchent ou lorsqu’ils
se tiennent debout. En effet, le fait d’avoir déja chuté peut ou pourrait étre un symptéme de la perte
d’équilibre chez une personne agée (le « syndrome post-chute »). Ces complexités de mobilité se
manifestent souvent dans les actions quotidiennes suivantes :

1) Se lever d’une position assise.
2) Se tenir debout.

3) Se mobiliser pour la marche.

Les causes de la perte d’équilibre doivent étre décelées précocément afin d’agir en amont. Elles sont
nombreuses et peuvent interagir mutuellement sous diverses formes pathologiques :

e La maladie vestibulaire qui se caractérise par différents troubles physiologiques.

e Les troubles cérébro-vasculaires : diverses pathologies, qui ont un impact sur le cerveau,
peuvent provoquer des vertiges.

e L’hypotension orthostatique : une tension insuffisante, due au vieillissement du coeur, a des
maladies, a la prise de certains médicaments.

e |’affaiblissement musculaire.

La diminution de I'acuité visuelle, liée au vieillissement des yeux.

Des pathologies nécessitent une surveillance et une assistance de I'autonomie. Aujourd’hui une partie
de cette assistance est offerte par I'usage des technologies de la robotique exploitant des dispositifs
capables de réaliser un suivi de I'activité locomotrice des personnes, voire de leur apporter une
assistance physique et/ou cognitive. En biomécanique, par exemple, des systémes d’analyse du
mouvement optoélectronique (Figure 1-3a) sont généralement utilisés afin de capter la cinématique
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du mouvement a 'aide de marqueurs expérimentaux apposés directement sur la peau (Figure 1-3)
[41]-[44].

(a) (b)

Figure 1-3 (a) Systeme d’analyse du mouvement optoélectronique a 12 caméras (b) exemple de
marqueurs cutanés placés sur le membre supérieur [45]

Cette approche dynamique est entachée généralement par deux principales sources d’erreur [41]:
I’erreur résulte de la capture du mouvement de fagon systématique et/ou aléatoire, ainsi que 'erreur
des artéfacts dus aux mouvements des « tissus mous ». Dans le premier cas, la précision sur
I"acquisition dépend de la qualité du systéeme et du matériel utilisés ainsi que de certains parameétres
reliés au montage expérimental tels que le nombre de caméras et leur placement, le volume d’étude,
le nombre et la taille des marqueurs. La deuxieéme source d’erreur provient de I'utilisation de
marqueurs cutanés pour capter la cinématique du mouvement [43]. Afin de réduire cette dispersion,
des dispositifs localisés ont vu le jour comme le footswitch [45] par exemple. Ce dernier est basé sur
un systeme formé par des accélérometres et par des capteurs (de pression) collés sous la plante du
pied ou la chaussure reflétant le contact au sol et dans le but d’analyser objectivement un mouvement
local. Les parameétres résultants marquent le début et la fin de la phase d'appui (Figure 1-4) et
permettent ainsi d’enregistrer des grandeurs caractéristiques comme les pressions et les forces de
réaction au sol. Malgré I'intérét bénéfique de ce type d’application sur la compréhension dynamique
de la marche, ces capteurs sont relativement fragiles et nécessitent un entretien régulier [45].
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Figure 1-4 Contacteurs plantaires : Norswitch (gauche) et DTS Flexiforce (droite) [45]

Par ailleurs, Des systemes embarqués ont fait leur apparition en couplage avec des plates-formes
robotiques permettant I'estimation des variations morphologiques dans |'objectif d’évaluer les
parametres spatio-temporels de la marche. Dans ce contexte, Granata [46] a proposé une méthode
pour la détection des caractéristiques géométriques des jambes par interférence laser (Figure 1-5).
Les données sont analysées par corrélations successives et comparées a un seuil spatial sur la valeur
de la Gaussienne définie comme la distance entre les deux jambes.

Figure 1-5 Le plan laser du robot Kompai [46]

De plus, Zong [45] a exploité un capteur infrarouge a distance couplé a une caméra 3D (Figure 1-6).
L’analyse de I'activité motrice lors de la déambulation naturelle (ou assistée) a donné acces a des
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grandeurs spatiales temporelles de I'activité dynamique. Ce dispositif a permis un diagnostic des
troubles d’origine neurologique, orthopédique, rhumatologique et/ou des troubles issus du
phénomeéne de vieillissement.

Kinect

Wiimote

Figure 1-6 Dispositif embarqué avec deux Kinects [45]

Bien que cette avancée technologique se montre prometteuse dans le domaine de la santé et du bien-
étre, ces dispositifs nécessitent, en premier lieu, de bien normaliser le parametre clef de leur
utilisation : ‘la biocompatibilité’

1.3.3 Biocompatibilté

Dans le domaine de I'ingénierie de la santé, la notion de la biocompatibilité s'impose. En effet, c’est
un concept complexe associé aux vastes domaines d'utilisation des dispositifs médicaux dotés de
capteurs intégrés. Dans ce cadre, la biocompatibilité d’'un matériau désigne sa capacité a étre tolérée
par un organisme vivant. Cette caractéristique doit répondre a certaines notions, entre autres [47] :

e La notion de performance, dont la réponse fait partie intégrante du processus induit par la
matiere placée sur les tissus vivants. Les biomatériaux ne sont pas destinés a interagir avec
les systemes biologiques mais plutot a transmettre ses manifestations sans nuire en réponse
a une sollicitation.

e la notion de transfert, dont la réponse de I'h6te doit étre examinée a la fois du point de vue
de ses réactions locales et systémiques, et au regard de la sécurité et de ses performances
intrinseques.

Cependant, la biocompatibilité ne doit pas étre utilisée sans faire référence a I'application spécifique
pour laquelle des preuves ont été obtenues. Plusieurs exemples existent pour documenter qu'un
matériau donné, bien que biocompatible pour certaines indications, est associé a une réaction qui le
rend non biocompatible pour d'autres.
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Malgré lintérét croissant qui résulte des caractéristiques physiques ou/et biophysiques, la
biocompatibilité reste un processus complexe dans la mise en place des matériaux normalisés. Ceci
est lié en partie :

e A la grande variété des matériaux utilisés comme composants, auxiliaires ou auxiliaires de
fabrication pour les systemes embarqués.

e A la complexité de la composition d’un seul appareil. Par exemple, Le terme "dispositif
médical" est large, un seul matériau peut exister sous plus d'une forme physique (vrac,
poudre, revétement, etc.), et a l'autre extréme, il est défini comme dispositif complexe,
constitué d’un certain nombre de composants différents.

e Aun large panel de structures différentes. Un matériau unique selon son utilisation finale et
ses revendications (tissé, tricoté, tres poli, micro structuré, film, tube ou éponge, etc.) peut
induire des réponses locales variées, et ceci selon des parametres physiques comme la
porosité, la structure, la rhéologie, etc...

e Au large spectre des traitements de surface/revétements disponibles pour répondre a
I'inertie ou au contraire a la bio-activité de l'interface.

Toutefois, la protection des patients au regard des risques biologiques potentiels inhérents a
I'utilisation d’un systeme embarqué est une exigence réglementaire. Elle est notamment
appréhendée par I'évaluation de sa biocompatibilité, du fait que les risques biologiques relatifs &
I"utilisation clinique d’un systéme intégré sont souvent dus a leurs propriétés physico-chimiques de
surface. En effet, certaines caractéristiques comme la chimie, la rugosité et/ou I’énergie de surface
impactent fortement la biocompatibilité d’une structure intégrée et conduisent a des réactions
locales. Il n’en demeure pas moins-que des effets systémiques sont souvent cités dans les études
précliniques et sont liés a la libération dans le systéeme circulatoire, de composés relargables situés a
I'interface structure/milieu biologique ou structure/formulation médicamenteuse. La compréhension
et I'anticipation de ces risques passent par une connaissance approfondie des matériaux utilisés dans
la fabrication des systemes embarqués. C’est ainsi qu’il est parfaitement admis que le succes d’une
évaluation des risques biologiques d’une structure intégrée est directement lié a celui de sa
caractérisation physico-chimique, impliquant ses propriétés surfaciques, volumiques et sa
composition. De ce fait, une telle démarche nécessite obligatoirement la collaboration étroite entre
les professionnels de santé et chercheurs ayant tous un socle de compétences commun : la notion
d’intégration [47].

1.3.4 Concepts intégrés

De nombreux dispositifs médicaux, tels que le sphygmomanometre électronique, le moniteur
d'électrocardiogramme (ECG) portable et le glucometre, ont été congus pour fournir des indications
sur la santé de maniere pratique et peu col(teuse grace au développement de gadgets réduits et
d'outils analytiques sur papier. Bien que ces dispositifs répondent aux exigences garanties de I'OMS
[48], néanmoins, leur inconvénient réside dans le fait que ces appareils restent plutét transportables
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gue portables [49]. De toute évidence, afin de répondre a un besoin grandissant de la société, une
portabilité doit étre intégrée aux dispositifs de surveillances domestiques en temps réel, connectés et
a distance.

Une variété de parameétres physiologiques peut nous renseigner sur |'état de santé du corps humain
(Figure 1-7). En effet, les interactions et le croisement des données issues de plusieurs sources
permettent une évaluation des indicateurs clefs menant a un diagnostic précoce d'un potentiel état
physiopathologique. Ces indicateurs peuvent étre de nature variée [50]:

1. Le mouvement corporel (main, pied, reflexe, ...) ;
2. Les signes vitaux (la fréquence respiratoire/cardiaque, le pouls du poignet, I'ECG, la tension
artérielle, la température corporelle, Sp0,, ...) ;

3. Les parametres du métabolique (taux de glucose, le pH, les électrolytes, |'acide lactique, ...)

Ce domaine d’application nécessite des réflexions sur la complexité de I’architecture a mettre en place
afin de respecter certains criteres a la fois de conformité et de qualité comme par exemple la
biocompatibilité, la compacité de la peau, la durabilité, la taille et le poids [51].
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Figure 1-7 lllustration des préoccupations fondamentales des capteurs portables pour la surveillance de la
santé [50]

En conséquence, nous sommes amenés a focaliser notre recherche sur des concepts en capteurs
flexibles/extensibles, qui agissent comme collecteurs d'informations physiologiques dans des
dispositifs de surveillance autonomes et embarqués. L’'objectif est d’apporter une contribution sur
des systemes existants qui ont déja prouvé leurs compétences dans la surveillance physiologique
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et/ou physiopathologique [52], [53], tels que le rythme cardiaque et respiratoire [54]-[56], le pouls
du poignet [57], I'expression faciale [58], la vocalisation [59]-[61] voire diverses métabolismes [62]—
[66].

De telles technologies trouvent leurs applications dans des domaines variés de la santé et peuvent
étre réparties en 3 catégories distinctes :

1. Diagnostic et surveillance clinique,
2. Bien étre, Confort et performance

3. Signature émotionnelle

1. Diagnostic et surveillance clinique

Plusieurs travaux ont fait I'objet des études qui portent sur le suivi et la quantification physique des
mouvements des membres humains par exemple [67]-[70]. Cependant, pour certaines applications,
comme dans le cas des capacités sensorielles des doigts, et vu la complexité du systéme électronique
de controle et de la commande, les chercheurs ont été amenés a modéliser un dispositif sensoriel qui
va au-dela d’un simple film détecteur collé sur la pulpe, vers un gant faisant support de I'électronique
embarquée nécessaire a 'ordonnancement du concept (Figure 1-8). Toutefois, les signaux acquis
peuvent étre utilisés pour identifier les schémas des mouvements humains, analyser les gestes
corporels, et conduire des jeux de posture [71]-[78].
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Figure 1-8 Détection du mouvement des doigts, du poignet et du genou : (a) détection du mouvement des
doigts par une seule bande ; (b) détection du mouvement des doigts avec un appareil semblable & un
gant; (c) et (d) détection des mouvements du genou et du poignet [67]
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Par ailleurs, beaucoup de travaux ont porté sur I'acquisition et I'analyse des signes vitaux ; ECG, PPG,
SpO., I'hypertension, I'asphyxie, .... Leurs tendances et leurs croisements sont souvent des indicateurs
de certaines pathologies. Prenant I'exemple de la respiration dont la variation dans ses
caractéristiques (régularité, amplitude, fréquence, ...) nécessite une admission clinique, surtout pour
des sujets a risque. Les schémas respiratoires inhabituels sont un symptéme clé de nombreux
troubles ; insuffisances cardiaques, maladies pulmonaires ou autres. D’ou I'importance des dispositifs
de surveillance intégrés, autonomes et connectés afin d’apporter I'aide a la décision a des
professionnels de la santé dans la mesure ou il y a un dépassement d’un seuil critique dans les
propriétés électriques des signaux acquises. Les travaux de Li [79] et ceux de Giider [80] montrent un
bon exemple de I'importance des dispositifs intégrés dans le suivi des signaux vitaux (Figure 1-9).
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Figure 1-9 Détection de la respiration et de la SpO2 : (a) Détection de la respiration gréce a des capteurs
intégrés dans le masque, la courbe montre le résultat d'une respiration normale (1), Respirations
profondes (2), en pause (3) et respiration aléatoire (4) ; (b) Détection de la SpO2 avec capteur fixé au bout
des doigts [80]

Dans le méme contexte, d’autres travaux [81]-[84] ont visé la surveillance de la température
corporelle comme un indicateur clé, par exemple, pour des symptémes cardiovasculaires. L'idée des
chercheurs était de faire d’un « tatouage pour mesure thermique » une alternative aux systémes
actuels qui sont Dans le méme contexte, d’autres travaux [81]-[84] ont visé la surveillance de la
température corporelle comme un indicateur clé pour des symptémes cardiovasculaires. L'idée des
chercheurs était de faire d’un « tatouage pour mesure thermique » une alternative aux systémes
actuels qui sont basés sur l'utilisation des caméras informatisées infrarouges, couplées a un capteur
de température conventionné et local.

Par ailleurs, dans un contexte d’analyse biologique, une variété intempestive de métaux ionisés, de
métabolites et d'ajustement acido-basique peut avoir des effets génants sur les fonctionnalités des
organes humains. Dans les approches habituelles, des tests sanguins sont régulierement collectés et
tentant d'évaluer le niveau de particules libres et de métabolites, ce qui est monotone, intrusif et
chronophage. Pour cribler de maniére non invasive et persistante ces biomarqueurs, de nombreux
capteurs biochimiques (Figure 1-10) conformes ont été dédiés pour I'analyse des excréments de la
surface corporelle. La sueur par exemple, est le bio fluide le plus couramment utilisé dans les
approches non invasives, car son électrolyte et son métabolite sont significativement liés au plasma
sanguin [50].
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Figure 1-10 Détection des paramétres du métabolisme : (a) le réseau de capteurs pour mesurer
simultanément et sélectivement le Na+, le K+, le glucose et le lactate dans la sueur ; (b) les dispositifs
portés au front et au poignet pour surveiller le processus de cyclisme stationnaire. Adapté avec la
permission de [64], Copyright (2016) Nature

2. Bien-étre, Confort et performance

Aujourd’hui beaucoup de chercheurs penchent sur des dispositifs intégrés afin d’apporter une
contribution dans la conception des systémes de controle « réactif » capable de fusionner les
intentions de « l'utilisateur » et sélectionner le comportement adopté. A ce titre, les travaux de
Merkel [85] par exemple ont fait I'objet d’un capteur de pression artificiel de type mécanorécepteur
(capteur tactile) pour la détection de geste et reproduisant la pression naturelle de I'homme tout en
veillant sur la stabilité, la reproductibilité avec une faible hystérésis. Aujourd’hui, I'avancée
technologique permet de respecter ces caractéristiques et de compenser toutes les non-linéarités
modérées. L'un des exemples de ces capteurs intégrés est la semelle souple équipée pour I'acquisition
des informations afin de caractériser le comportement du coureur durant un marathon (Figure 1-11).

Figure 1-11 Photo d’une semelle souple équipée [85]
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En effet, étant donné que le pied est I'organe qui supporte le plus la pression de longue durée, la
mesure et |'analyse de la pression plantaire sont essentielles dans de nombreuses applications de
soins de santé, de confort et de performance. A ce titre, ces dispositifs intégrés ont fait |'objet de
recherches approfondies et ont été introduits sur le marché [76]-[78], [86]—[88].

Dans le méme ordre d’idées, les travaux de S. Nazeer [89] ont été basés sur l'utilisation de la
piézorésistance qui se traduit par la variation de conductivité électrique d’un corps lorsque celui-ci
est soumis a des contraintes mécaniques et donc a des forces extérieures. Par sa configuration en
réseau matriciel souple, Nazeer a pu stimuler une peau tactile avec la possibilité d’extrapoler vers une
barrette flexible a multiples capteurs (Figure 1-12).

Figure 1-12 Capteurs métalliques [89]

Bien que, du point de vue technologique, cette configuration présente de nombreux avantages en
termes d’intégration, de miniaturisation et de flexibilité. L'encombrement de 'unité électronique
centrale (CPU) de contréle commande reste néanmoins un obstacle majeur dans I'intégration totale
de ce type de dispositif.

3. Signature émotionnelle

D’autres applications potentielles ont porté sur la définition et la traduction des signaux électriques
vers des émotions. Exprimer un état émotionnel revient a agir ‘mécaniquement’ sur un élément
physiologique précis. L'expression en relaxation ou en souffrance (Figure 1-13a) est principalement
motivée par le mouvement de muscles localisés, qui peuvent étre détectés par des capteurs de
tension trés sensibles et identifiés par des systémes de données volumineuses.

Les capteurs en forme de bande ou de tatouage sont généralement attachés aux peaux du front,
localisés sur les principaux groupes musculaires pour la plupart des expressions [90]. En se basant sur
le croisement des données issues de I'analyse de la composante principale, Su [58] a réussi a exprimer
par des signaux huit émotions telles que la colére, le dégodt, la peur, le rire, la tristesse, le sourire, la
surprise et la relaxation. Comme le montre la Figure 1-13b, d’autres travaux [91] ont montré le
potentiel d’'une telle approche a traduire des mouvements simples, tels que le clighement des yeux
et la mastication.
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Figure 1-13 Indicateurs détectés au niveau du visage et de la gorge : (a) Expression faciale ; (b)

clignement des yeux et gonflement des joues ; (c) vocalisation du « graphéne » et du « lab of science »
58]

Actuellement, nombreux sont les travaux qui cherchent a adapter cette technique pour une fin
thérapeutique pour des sujets ayant subi une extraction de I’appareil phonique (cancer de larynx), et
qui se trouvent incapables de communiquer en utilisant des langages sonores mais peuvent encore
répondre lorsqu'ils tentent de vocaliser. Par contre, cette démarche nécessite une adaptation
poussée a la fois sur les plans technologique et implantation, car pour distinguer l'unité structurelle
minimale d'un mot, les capteurs en question doivent étre extrémement sensibles aux faibles
mouvements musculaires effectués lors de la prononciation [60], [61]. Apporter une solution a cette
contrainte peut mener a la mise en place d’une gorge artificielle intelligente dont les mouvements
musculaires détectés peuvent étre convertis en vibrations mécaniques, puis en sons controlables et
prédéfinis [61], [92].

1.3.5 Capteurs et intégrations
Les systémes intégrés dédiés a la santé nécessitent souvent des capteurs flexibles/extensibles.

Généralement, on s’attend a ce que les capteurs délivrent (par conversion) des signaux d’action,
physiologiques et biochimiques. Les capteurs issus de matériaux naturels ont une excellente
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adaptabilité mécanique et résistance chimique, mais peu d'entre eux ont des propriétés dynamiques
favorables. Les composants électroniques inorganiques conventionnels, quant a eux, sont sensibles a
de nombreuses contraintes physiques, mais leur inconvénient réside dans leur impédance mécanique
élevée, souvent inadaptée a celle des tissus biologiques (peau, muscle, ...). De ce fait, la combinaison
de différents matériaux peut étre un moyen de combiner une précision de mesure élevée, une
flexibilité/extensibilité et une robustesse mécanique recherchée. Les approches basées sur des
capteurs composites tissulaires électroactifs peuvent étre utiles dans le développement ultérieur des
dispositifs.

Les capteurs flexibles, qui ne sont plus soumis a une géométrie définie, ont le potentiel d'étre I'une
des innovations clés et constituent un tournant pour réaliser des soins de santé omniprésents.
L'amélioration des polymeéres électroactifs et des semi-conducteurs naturels a permis de créer des
formes électroniques adaptables et extensibles qui peuvent s'adapter a I'existence [93]. C'est la
compatibilité de ces capteurs adaptables, avec I'existence et la facilité avec laquelle ils s'interfacent
avec d'autres innovations, qui ont conduit I'expérimentation et I'examen de grande envergure de leur
utilisation pour les soins de santé.

Les progrés ultérieurs des dispositifs adaptables semblent étre une garantie exceptionnelle de
contréle sanitaire. Beaucoup de travail a été consacré a l'intégration d'innovations portables avec des
innovations de communication et de vérification d'informations pour atteindre I'objectif d'observer
davantage les personnes a la maison et dans la communauté. Dans la surveillance a domicile, les
chercheurs et les cliniciens ont coordonné les capteurs environnants avec des systémes de contréle
continu. Quoi qu'il en soit, l'intégration de diverses sources de controle, de capteurs, la préparation
et la réalisation de tests dans un environnement humain non controlé sont fondamentales pour
acquérir des certitudes sur la démonstrabilité de ces systemes et leur capacité a modifier les résultats
[73].

Dans le cadre de notre recherche, une attention particuliere est donnée aux applications SMH
(Structural Health Monitoring). De nombreux travaux [94]-[97] portent sur des dispositifs intégrés
pour évaluer la durabilité et la fiabilité (capteurs et d’instruments). Fan et al. [98] ont étudié
I'intégration d'un réseau de fibres de Bragg orthogonales (FBG) dans les structures composites
graphite/époxy dans le cadre de différents capteurs optiques qui sont utilisés pour détecter I'émission
acoustique induite et explorer le potentiel d'un concept de surveillance opto-acoustique. D’autres
travaux basés sur des dispositifs intelligents de surveillance de santé structurale par ultrason ont été
développés par Paget [99] et Ihn [100] et par émission acoustique comme les travaux de Ghezzo [101]
et De Rosa [102], etc. Plusieurs voies ont jusqu’ici été adoptées pour essayer de suivre leur
cheminement.

Ces dispositifs ont été explorés pour mesurer un large éventail de signes vitaux et de biomarqueurs
du corps humain, qui sont trés prometteurs dans un avenir prévisible pour des applications dans les
soins de santé, la médecine personnalisée/préventive, le traitement des maladies, I'interaction
homme/machine, ainsi que les interfaces cerveau-ordinateur [103], [104].

En revanche, I'étude des interactions entre capteurs et champs vivants va bien au-dela des études
d'impact biologique et sanitaire. De nombreux défis médicaux, dans le cadre du développement ou
de I'application de traitements, sont a I'origine d'innovations potentielles dans les domaines que nous
entendons explorer.
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Cependant, les interactions tissus/biomatériaux sont un phénoméne trés complexe [105]-[107]. Afin
d'optimiser ces interactions, il est important de comprendre comment les tissus interagissent avec les
surfaces artificielles. Il a été démontré que de nombreux parametres influencent les caractéristiques
des interfaces surtout ceux qui sont liées a la nature du biomatériau [108] et la qualité de la surface
concernée [109]—-[111].

De ce fait, le couplage capteur/tissus peut étre défini comme I'application des connaissances
physiologiques a I'analyse d’un systéme trés complexe et évolutif : le corps humain. Il s’agit d’une
activité pluridisciplinaire, visant essentiellement a adapter les méthodes et les outils, développés dans
d’autres domaines de recherche, a la physiologie des étres vivants. Elle concerne les études en vue
d’applications cliniques qui nécessitent une description trés fine et particuliere, dans le but de
comprendre les mécanismes mis en jeu pour réaliser une tache donnée, ou la dégradation de ces
mécanismes lors de I'évolution d’une pathologie.

C’est la raison pour laquelle notre travail donne une attribution particuliére sur la compréhension du
phénomeéne de couplage a l'interface tissu/capteur. Pour ce faire, notre étude sera basée sur un
modele numérique prenant en compte la relation entre les composantes déformation/contrainte a
I'interface. Sur la base de cette étude, les facteurs biomécaniques les plus appropriés seront quantifiés
afin d'optimiser les conditions de couplage. Une description micromécanique basée sur une
formulation mathématique sera développée pour évaluer le comportement biomécanique fourni par
un modele physique. Ce dernier pourra étre utilisé efficacement pour caractériser in vivo les
propriétés dynamiques des tissus mous afin d'adapter les propriétés biophysiques de capteurs
flexibles dédiés a une adhésion optimale.

1.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons mis en évidence les progres ultérieurs des capteurs adaptables et
extensibles dans I'ingénierie de la santé et du bien-étre. Nous avons constaté que les parametres
perceptifs des différents marqueurs ont été mesurés par différents capteurs intégrés dans des
dispositifs potentiellement dotés d’un module d’analyse croisé en intelligence artificielle, et souvent
aidé par le progrés issu a la fois du domaine des matériaux avancés et de la haute technologie
(biodégradabilité, connecté, autonomie, ...).

Etant donné que les applications portent principalement sur les mécanismes dynamiques de ’homme,
le développement d'un nouveau dispositif vibratoire autonome biocompatible associé a un modele
multicouche représente un enjeu tres important. Dans cet objectif, I'implantation des capteurs
flexibles intégrant la structure sera au cceur de nos préoccupations en termes d’adaptations,
d'interactions capteurs/tissus et de la biocompatibilité des éléments rayonnants. Dans ce cadre-l3,
une question se pose : comment les couches impliquées interagissent-elles les unes avec les autres ?
Afin d’apporter une réponse appropriée, un modéle reflétant le mouvement dynamique dans un
milieu « multicouche » sera abordé sur la base d’un formalisme combinant les mouvements
dynamiques d’un milieu multicouche ayant ses propres caractéristiques physiques et mécaniques a
I'interface.
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Cette approche fait I'objet du 2™ chapitre, et porte sur un formalisme matriciel d’'un modéle visant
les comportements dynamiques. L'objectif est de quantifier les grandeurs physiques mises en place
en combinant les caractéristiques physiques et mécaniques de chaque couche (tissus biologiques)
avec les conditions d'interaction contraintes et le déplacement aux interfaces.

Ainsi, pour mieux comprendre et quantifier le processus d'interaction des cas caractéristiques en
conditions réelles, un dispositif exploitant des micro-capteurs électroactifs sera mis en ceuvre. Leurs
conceptions tissulaires affirment un potentiel d'un spectre de fréquence capable de s'adapter au
comportement mécanique des tissus biologiques. L'utilisation d'un algorithme dédié a I'aide a la
décision permet de déclencher des alertes en cas de dépassement d’un seuil critique.
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2.1 Introduction

Comme nous l'avons vu au chapitre |, I'intérét des systémes intégrés est grandissant dans des
plusieurs domaines notamment dans les domaines de la Santé et du Bien-étre. Ces systémes sont
constitués d’un nombre de variables dépendant dont on cherche a optimiser le lien par évaluation de
leurs parameétres physico-chimiques et dynamiques. Une premiére analyse du probleme conduit a
une évaluation du comportement biomécanique des interfaces par des lois physiques basées sur
I’étude et la compréhension de la dynamique structurelle des éléments mises en jeux dans la zone de
transition de la contrainte mécanique agissant a I'interface agissant Tissues/capteur. De ce fait, cette
partie de travail vise a étudier le comportement de tissus biologiques couplés a un substrat (capteur)
sur la base d'un modeéle numérique régissant la relation entre les composantes
déformation/contrainte. Une description micromécanique basée sur une formulation mathématique
a été développée exploitant un modele viscoélastique 2D de Kelvin—Voigt [1].

2.2 Approche numérique

De nombreux outils expérimentaux ont été développés pour contribuer a I'évaluation de ces
propriétés mécaniques. Des études [105]—[107] se sont focalisées sur le comportement mécanique
des tissus biologiques comme un matériau viscoélastique non homogene, anisotrope et non linéaire.
Quantifier les propriétés mécaniques de ces types de matériaux permet d'avoir des informations sur
sa réponse aux multiples effets externes issus de son environnement (Figure 2-1). Dans le cas des
tissus humains, la question qui se pose est de savoir comment les différentes couches impliquées
interagissent entre elles sous I'effet de contraintes statiques ou dynamiques ? Pour quantifier la loi
qui régit ce lien entre le substrat et le tissu, nous présentons dans la suite une description
micromécanique basée sur une formulation mathématique de la dynamique des interfaces.

Lager) u (%,20); 03 (x.2)
[ a,(x,2p) - [KG ll u, (x,zy) I
B ox-1(%2y-1) ¥ uyy (v 2y-y)
Layer2”
X
Related by .
boundary =l I_[ ]|" 1(x,2p)
conditions d\(\ 7\) N uy(x, zy)!
i
b l_ Uy (4,2y-1); oy-1 (X 2y-y)
Laver ¥ uy(x,2y-1); ox(x,2y-y) Ia,\-(\,z,\-,l) K ‘]IU\ X, Zy- 1)
’ b ouy(nzy);ox(xzy) oy(x,zy) uy(x, 2y
v
Modélisation dynamique de I'interaction Onde/Tissus Biologiques |
Evaluation des seuils Compréhension des Micro-systémes a
de tolérance des mécanismes tissulaires Elect. Embarqués
« Caractéristiques “ des interfaces et autonomes
Systémes » multicouches

Figure 2-1 lllustration d’un couplage dynamique des couches tissulaires
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2.2.1 La dynamique des milieux complexes

Une méthode d'homogénéisation par éléments finis a été développée afin de quantifier en
profondeur les réponses des tissus biologiques soumis a une contrainte dynamique (Domaine
rhéologie) tout en tenant compte des conditions aux limites issues de la différence dans les propriétés
physiques des différentes couches tissulaires, notamment Os, Muscles et Epidermes.

En effet, les tissus biologiques sont décomposés en souches unitaires pour former des couches. On
suppose que les tissus équivalent a la répétition périodique des souches de base. La déformation
mécanique (fluage) qui résulte d’une contrainte normale pure est calculée par une approche éléments
finis exploitant le modéle Kelvin-Voigt bidimensionnel (Figure 2-2). Il est possible de calculer les
propriétés effectives de milieu en exergant une fonction de fluage, trés basse fréquence, stimulant
ainsi la dynamique corporelle.

Stress

H
) | k
Skin _~ i
b dermis
PI |
y -
4 AP
o
) =
substrate l_ sensor
2 ” —_—

Figure 2-2 Modeéle d’homogénéisation (Elément fini) multi-couches

2.2.2 Modele mécanique équivalent : Kelvin-Voigt

Classiquement, le comportement mécanique des milieux viscoélastiques peut étre évalué par des
modeles mécanique équivalent comme celui de Maxwell, de Kelvin-Voigt ou de Zener. Ces modeles
donnent des représentations mathématiques d’un comportement viscoélastique macroscopique qui,
généralement ne permettent pas une interprétation d’'un comportement micromécanique local.

Par ailleurs, en faisant abstraction des phénomenes physiques a I'échelle moléculaire, il est possible
de décrire le comportement viscoélastique d’'un milieu a I'aide des ressorts et d’amortisseurs [112].
Le caractére élastique sera traduit par des ressorts de module d’élasticité k, quant au caractére
visqueuy, il sera représenté par des amortisseurs de viscosité 1. Ces deux grandeurs sont des
constantes indépendantes du temps (Figure 2-3). ¢ est la déformation.
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ressort amortisseur
k n
c-k.¢t o="n.¢

Figure 2-3 Relations reliant la contrainte a la déformation pour un ressort d’élasticité k et pour un
amortisseur de viscosité [112]

Ces modeles mécaniques sont décrits formellement par des équations semblables a celles régissant
les circuits électriques. Les ressorts représentent des éléments permettant d’emmagasiner une
énergie mécanique statique récupérable, ils sont équivalents en électricité a des condensateurs.
Cependant, les éléments visqueux représentés par des amortisseurs dissipent I'énergie mécanique en
chaleur par frottement. Ils sont comparables a des résistances ohmiques dans les circuits électriques.
Selon la disposition en série ou en paralléle des éléments mécaniques, on obtient divers modeles. Le
modele de Kelvin-Voigt est souvent associé a un solide. Dans ce modele, les éléments mécaniques
sont montés en paralléle. On a alors :

o=0,+0, (2.1)

0, est associée a la contrainte élastique alors que o, représente la composante visqueuse.
L’équation de base du modele Kelvin-Voigt s’écrit alors :

0=K.&+M.€ (2.2)

Si le milieu est soumis a un essai de fluage par imposition d’une contrainte constante gy a t = 0, alors
la déformation viscoélastique croit de fagon exponentielle avec le temps et la relation (2. 2) aboutit
a:

e(t) = % [1 _ e(_t/fo)] (2.3)

Cette équation est typique de la déformation d’un solide viscoélastique soumis a un essai de fluage.
La vitesse de déformation décroit avec le temps, pour devenir nulle lorsque le temps t = o, la

P . ; . O \ s,
déformation est alors égale a 70, et la charge g, est completement supportée par le ressort.

Dans le cas d’un essai de relaxation, ou la déformation est maintenue constante g, pourt >0,
I’équation générale (2. 3) donne :

a(t) = k.5 (2.4)
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La contrainte est constante et elle ne relaxe pas. Elle est supportée par le ressort seul. Donc le modeéle
de Kelvin-Voigt ne rend pas compte d’expériences de relaxation des milieux viscoélastiques (Figure 2-
4).

Modéle de Kelvin-Voigt

(o) (o)

Figure 2-4 Modéle équivalent de Kelvin-Voigt [112]

2.2.3 Généralités du couplage contrainte/déformation

Considérons une contrainte verticale appliquée a la face supérieure d’un cube déformable. Le cube
sera comprimé dans le méme sens du contrainte appliquée. La contrainte normale des composants
appliqués sur le solide dans une direction i sont désignés par g;;, tandis que les composantes
tangentielles agissant sur le plan j orthogonal a i sont notées g;;. Le premier indice se réfere a la
direction de la composante de contrainte, tandis que la seconde se réféere a la direction normale de la
face de cube correspondante. La Figure 2-5 montre la contrainte sur la face xy du volume a trois
composantes orthogonales : la composante normale g,, le long de la direction z, et les deux
composantes tangentielles gy, et gy, le long de x et y respectivement. Par ailleurs, les contraintes
dans la direction xy et yz développent neuf composantes de contrainte sont exprimés par le tenseur
matriciel sont :

Oxx Oxy Oxz (2.5)
o =|0yx Oyy Oyz
Ozx Ozy Ozz
avec:

Oij = Oji (2.6)
ce qui réduit ainsi le nombre de composants de contrainte a six.
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Figure 2-5 Contraintes appliquées sur les faces du cube [112]

Dans un comportement dynamique d’un milieu, il est possible de décrire sa réponse par des relations
liant le tenseur des contraintes o a celui des déformations & soit :

Fi (2.7)
;i = —
YL 29
kL 2 axl axk

F; étant la force appliquée suivant la direction i et S représente I'aire de la section tangentielle a la
force suivant la direction j. 0;;(i # j) représente les contraintes de cisaillement.

Dans le cas d’un solide élastique parfait, la relation du contrainte-déformation est donnée par la loi
de Hooke [113]. C’est la faible contrainte/déformation qui définit I’élasticité d’un produit (Figure 2-
6):

0ij = Cijri€n (2.9)

[éformation
plastique

Point de
Déformation 1 rupture
&lastique ! Limite

Contrainte Lal— i) goticité

Défarmation —ae
Figure 2-6 Modéle équivalent de Kelvin-Voigt [113]

Ciji est le tenseur d’élasticité. Le caractére tensoriel de cette relation permet de rendre compte de
la dépendance directionnelle du comportement mécanique dans un milieu homogéne quelconque.
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Pour un milieu isotrope, le comportement mécanique est indépendant de la direction et le tenseur
d’élasticité peut s’exprimer en fonction de deux variables [113] :

Cijig = A8i;8k + u(86j1 + 616j) (2.10)

8;; est le symbole de Kronecker défini par:
5.._{1 sii=] (2.11)
U0 sii#j

A et u sont les constantes de Lamé qui s’expriment a leur tour en fonction du module de Young E et
du coefficient de Poisson v du matériau par:
5. fL sii=j (2.12)
U700 sii#j

dont la contrainte satisfait la relation suivante:

Oij = Agkk'é‘ij + 2‘Ll gij (2. 13)

Ev E (2.14)
L. = . . 5 +—- ..
U T A+ v)(1 = 2v) FKETOU Ty

donnent acces la déformation:

v 1+v) (2.15)
&ij =E'Ukk'5ij t Y

L’équation de base du modéle de Kelvin-Voigt en présence d’amortissement s’écrit alors :
o =Ce+ D¢ (2.16)

La loi constitutive générale de Kelvin-Voigt a 2D isotrope est donnée par :

Oxx A+ 2u U 0\ /Exx Ny + 275 Ns 0 é-.fxx (2.17)
[ny] = < u A+ 2u 0 > <£YY) + ( Ns Ny + 27’5 0 ) Eyy
Oxy 0 0 2u/ \&xy 0 0 2n, éxy

71, et ns sont respectivement la viscosité de volume et de cisaillement. Pour une contrainte constante,
|'équation (2. 14) peut étre exprimée par :

c=Ke+K'é=é=Ac+ B (2.18)
A=—(K)'K,B= (K)o

Apreés la résolution du systeme homogene correspondant a I’équation (2. 15) pour la déformation, la
solution particulieére de I’équation différentielle sans second membre conduisant a une déformation
constante (A et B sont deux constantes).

0=A4¢, +B (2.19)
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t
Pour une contrainte de cisaillement vertical constante o = [[0 nyo = constante 0] ] (Figure 2-

7), le second membre B est exprimé par :

o?
yy
@ ‘
-
= O \
w "’Rp N
» ©°0 =
Lo ~
=2
=
o
S
2

i

Figure 2-7 Contrainte verticale appliquée sur la cellule unitaire correspondante

_ ( —MNvOyy (my + Zns)o'yy 0>t (2.20)
ans(ny +15)  4ns(my, + 1)

Conduisant ainsi a la déformation générale ¢, soit :

_+w () —Ao (2.21)
(e sie i\ 22
e=egte, = |, ety Lo+t 2w0
P kie mtls  —k,e s Hoyy
_W, 4u(A+ )
k3€ Ns 0

Alinstantt=0,0 = gy = 0 et e = g = 0, I'équation (2. 21) conduit au calcul de k; (i=1,2,3) :

t
Ao A+ 2wa (2.22)
ky+ky——2— kg —ky+—r2 k3] =(0 0 O
( it gt TRt gy ) = )
o o
Sk =——2—ky =% ks =0
T4+ T A’
D’ou les expressions des tenseurs deformation g;; :
_ A+ M) y 2.23
R - R re S (2.23)
4(A+p) ) 4(u) 4pu(d + W
Evy = —_Gy e_%vilf’lzt - —ny e_%t _(/1 i Zu)o-yy
o4+ 4(w) 4pu(A + p)

&y =0
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(A+2p)oyy,
4u(A+u)
8 courbe (b)). Cette valeur maximale permet par le biais de I’équation (2. 19) de calculer la valeur de

A. La substitution de A dans ZHy
(1-2v)

d'exécution, l'utilisateur doit définir une contrainte initiale, un incrément de temps, ainsi que la
caractéristique du matériau utilisé, les propriétés mécaniques, (module d'Young, coefficient de
Poisson et viscosité). Les conditions aux limites reflétent la définition du probléme. Dans le calcul des
solutions nodales, le modele exploitant le code FreeFEM permet |'acces aux grandeurs ‘déplacement’
recherchées avec des conditions aux limites des interfaces identifiées. La déformation peut étre alors
calculée a partir de I'historique du déplacement pour une durée temporelle limitée comparable a la
dynamique tissulaire (2 sec) permettant ainsi I'évaluation du déplacement microscopique locale. Les
résultats obtenus montrent que la déformation est maximale (courbe (a)) a l'interface
capteur/substrat cellulaire et ceci dans le domaine de I’élasticité (courbe (b)).

Au-delade t = 57 (t = ), la déformation tend asymptotiquement vers la valeur (Figure 2-

donne acces au coefficient de Poisson v effectif. Lors de la phase

B e e S
o -

300 “"'""————J—*—‘/ o
250
(b)

200
150
@ (a)

100
50

Figure 2-8 Courbe de la déformation a l'intérieur du matériau en fonction du temps

2.2.4 Comportement de l'interface tissu-plaque

Jusqu’a présent nous n’avons considéré que de chargements dits statiques, tels que, la contrainte et
ou la déformation a été considérée comme des constantes. Nous allons s’intéresser dans la suite a la
réponse des couches (viscoélastiques) avec des grandeurs, dynamique fonction du temps.

Dans ce cas, la loi de comportement générale pour un modele 2D du Kelvin-Voigt est donnée en
couplant les matrices de rigidité et celle de la viscosité, par :

0 .
50) = 0DE D) + b() 50,0 (224

Ou les termes a(y) et b(y) sont la matrice de rigidité et la matrice de viscosité représentant le
comportement élastique. La déformation dynamique sera calculée en appliquant une contrainte
d’amplitude constante g, a fréquence variable. Cela va nous permettre de définir le comportement
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viscoélastique des couches (tissus) a des échelles variées allant de la macroscopique a la
microscopique.

2.2.5 Approche pour une dimension (1D)

Généralement, le rapport contrainte/déformation est estimé en appliquant une contrainte normale
P par unité de surface A selon la Figure 2-9 [114]:
p (2.25)

O-x:Z

Figure 2-9 Contrainte appliquée a une poutre [114]
De cette contrainte, la déformation ¢, qui résulte s’exprime sans I'expression suivant :

Ex = ﬁ aveco = ¢E (2.26)

Ceci implique que la déformation reste uniforme le long de cette section transversale.

Considérons maintenant la méme couche sous un moment de flexion pur M (Figure 2-10). La zone de
la contrainte est supposée initialement rectiligne et les charges appliquées passent par un plan de
symétrie afin d’éviter la torsion. Sur la base de la force élémentaire des hypothéeses matérielles,

e Le cisaillement transverse est négligé,
e Les sections conservent leur forme d'origine,

e Leplanyz avant et aprés la flexion reste le méme et normal a |'axe des x.
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M M

Yz

Figure 2-10 Moment de flexion appliqué a une poutre [114]

M M

Y=z

Figure 2-11 Contrainte combinée avec un moment de flexion [114]

A une distance, z, de la ligne centrale d’un matériau linéairement élastique et isotrope, les grandeurs
déformation-contrainte s’expriment successivement par les égalités suivantes :

(2.27)

Ez Mz (2.28)

ou z et p représentent respectivement la distance z, a partir de la ligne du centre de gravité et le
rayon de courbure de la couche. I = [ z%dA est défini comme le deuxiéme moment de I'aire et M est
le moment de flexion global.

Toutefois, l'influence de la contrainte P et du moment de flexion M (Figure 2-11), ménent a une
expression généralisée de la déformation qui sera notée par :

1 z (2.29)
Exx = (E)P + (?)M
Exx =& 1tz (E)
Exx = & + ZK (2.30)
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Ou ¢, est la déformation a z = 0 et k est la courbure de la couche. La quantité zk représente la
déformation de flexion et de torsion. Cela montre que, sous la combinaison d’une contrainte et d'un
moment de flexion, la déformation varie linéairement sur I'épaisseur de la couche. L'introduction des
relations contrainte-déformation d'une plaque de cette maniéere était importante car elle constitue
une base claire pour développer des relations similaires pour une plaque dans la section suivante. La,
les équations déformation-déplacement, similaires a I'équation (2. 30), seront développées en deux
dimensions.

2.2.6 Mise en équation

Dans la section précédente, la déformation axiale d’une structure linéaire était liée a la déformation
du plan médian et a la courbure de la poutre sous une contrainte et une flexion. Dans cette section,
des relations similaires seront extrapolées dans des plaques (plan) sous des contraintes
bidirectionnelles avec des forces axiales, de cisaillement, des moments de flexion et de torsion (Figure
2-12). La forme matricielle recherchée est développée sur la base des hypothéses de la théorie
classique de la stratification sur la base des études menées Autar [114] en respectant les conditions
suivantes :

e Chaque plaque est orthotrope, homogéne et élastique.

e Une ligne droite et perpendiculaire a la surface médiane reste droit et perpendiculaire a la
surface médiane lors de la déformation (yx,; = ¥y, = 0).

e la plaque est fine et elle n'est chargée que dans son plan (condition de la contrainte plane)
(Txz = Ty, = 0).

e Les déplacements sont continus dans le domaine élastique et ceci sur la globalité de
I’épaisseur h considérée (|u|, |v|, |[w| < |h|).

e Aucun glissement ne se produit entre les interfaces de la plaque.

Figure 2-12 Forces et moments résultants sur une plaque [114]
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La Figure 2-10 montre une illustration des grandeurs considérée, ou N, et N, sont des forces
normales par unité de longueur, Ny, est la force de cisaillement par unité de longueur, M, et M,,
sont les moments de flexion par unité de longueur et M, est le moment de torsion.

La Figure 2-13 exprime la coupe latérale d'une plague dans le systeme de coordonnées cartésiennes

x-y-z, dont l'origine de la plaque se situe au niveau du plan médian, c'est-a-dire z = 0.

[——————— U ———¥
llG

h/2
Mid-plane x
Z " wﬂ
h/2 —¢— A &
z Ao
ZoL
Cross-section Cross-section
before loading after loading

Figure 2-13 Figure montrant la relation entre les déplacements a travers I'épaisseur d'une plaque et
les déplacements et courbures du plan médian [114]

Supposons que :

Ug, Vg, Wy : sont successivement les déplacements dans les directions x, y et z, au niveau du plan
médian.
u,v,w : les déplacements en tout point dans les directions x, y et z, respectivement c.a.d le

déplacement du point A par rapport au plan médian.

En tout point autre que le plan médian, les deux déplacements dans le plan x-y dépendront de
I'emplacement axial du point et de la pente « du plan médian avec les directions x et y, soit :

u=1uy—za (2.31)
dwy
a=—
d0x
Le déplacement u dans la direction x sera exprimé alors, par:
ow, ou odu, 0%w, (2.32)
U=Uyg—Z—— =D& = = -

ox  ox  ox?

De méme, pour une section transversale dans le plan y — z, le déplacement dans la direction y est
exprimé par :

ow, v dv,  0%w, (2.33)
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_Ou N v duy N 0V, 5 0%w, (2.34)
Yoo =5y T ax " oy T ax  “Coxay

La forme matricielle résultante sera alors:

[ 0up (9w (2.35)
c Ox 0x?
iy v, 32wy
yy = 9 3y Ptz o2
xy
du, + dvy %w,
\dy = 0x) L “axdy

Dans ce cas la déformation totale qui résulte est donc la somme des déformations et des courbures

dans le plan médian ; soit :
&y &2 Ky (2.36)

Vxy V;?y Kxy

L'équation (2. 36) est une relation linéaire entre les déformations dans une plaque et les courbures
de la plaque. Cela indique également que les déformations sont indépendantes des coordonnées x et
y. Notez également la similitude entre I'équation (2. 36) et I'équation (2. 30), qui a été développée
pour la poutre unidimensionnelle.

2.2.7 Estimation des grandeurs caractéristiques

Si les déformations sont connues en tout point le long de I'épaisseur d’une plaque, la relation
contrainte-déformation (Equation (2. 37) ) donne les contraintes globales dans chaque plaque, soit :

Ox (211 (212 (216 Ex (2.37)
[UY] = Q12 sz st [gy]
Txy Q16 Q26 Qeel V¥

La matrice de rigidité transformée réduite [Q] correspond a celle du pli situé au point le long de
|'épaisseur de la plaque. En remplagant, I’équation (2. 37) dans I’équation (2. 38), on obtient :

Ox @1 (212 (216 &x (211 g12 gus Kx (2.38)
[Gy ] = 912 sz Qze &y |+z Q12 sz QZG [ Ky ]
Ty Q6 Q26 UQes ya(c)y Q16 Q26 QeelL'xv

D'apres I'équation (2. 38), les contraintes ne varient linéairement que sur I'épaisseur de chaque
plague Figure 2-14. Les contraintes, cependant, peuvent transiter d'une couche a l'autre par
continuité dynamique appliquée aux conditions aux limites de chaque interface et donnant acces
ensuite au tenseur déformations.
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Mid-Plane

v

Plague

Variation de la
déformation

Variation de la
contrainte

Figure 2-14 La variation de la déformation et de la contrainte le long du plan médian [114]

Afin de mettre en équation le modele considéré, les déformations du plan médian et les courbures
des plaques de I'équation (2. 36) sont considérées comme les inconnues du modeéle. Cependant,
|'équation (2. 38) donne les contraintes dans chaque plaque en fonction de ces inconnues. Les forces
et les moments résultants sont calculés par intégration de ces contraintes sur toute |'épaisseur du
plan médian. Par conséquence, les courbures des plaques pourront alors étre trouvées

En effet, considérons un systéme multicouche composé de n couches comme illustré sur la Figure 2-
15. Chaque couche intermédiaire a une épaisseur de t;. Alors que h est I’épaisseur de la globalité de

la couche :

n
hzztk

[

w

h, v

k-1

tL:

k+1

Mid-plane

Figure 2-15 Multicouche constituant de N couche [114]

La coordonnée z de chaque couche intermédiaire de surface k (haut et bas) est donnée par :

Couche 1:

h
hy = — > (surface supérieure)

(2.39)

(2. 40)
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h
hy =— > + t,(surface inférieure)

Couchek:(k=2,3,..n—2, n—1)
k-1 (2.41)

h
hy_q =— 5 + z t (surface supérieure)
=1

K
h
hy = — 5 + Z t (surface inférieure)
=1

Couchen:

h .
hn-y = 5 = tn(surface supérieure) (2.42)

h
h, = > (surface inférieure)

L'intégration des contraintes globales dans chaque couche donne les forces résultantes par unité de
longueur dans le plan x — y a travers I'épaisseur du multicouche, soit :

h h h
2 2 2
N, = jaxdz Ny, = faydz Nyy = frxydz (2.43)
_h _h _h
2 2 2

h
N, 20y,
Ny, | = f[ay]dz
ny _E ny
2

De méme, l'intégration des contraintes globales dans chaque couche donne les moments résultants
par unité de longueur dans le plan x — y a travers I'épaisseur du multicouche, soit :

Tyydz (2.44)

RZ
Il
|
N | >
o
QU
N
%2
I
|
N U
‘<Q
QL
N
xZ
<
— i
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h
N, 210,
Ny | = f[ay]dz
ny n Yxy

Ou N, et N,, sont des forces normales par unité de longueur, N, est la force de cisaillement par unité
de longueur, M, et M, sont les moments de flexion par unité de longueur et M,,, est le moment de

torsion, ce qui donne :

Ny n k1 0ox M,
Ny | = z [ oy ] dz M,
Ny k My

k=1 p;—1 LYxy

n hue Oy
—Z f [Uy] zdz
k=1h,—1 Yxyly,

(2.45)

En remplagant I'’équation (2. 39) dans celle de (2. 43), (2. 44) et (2. 45), on obtient :

0

Ny no "0 Qi Que[&x no MIQy Quz Quel[kx
Ny | = Qi Q22 Qus||&y [dz+ Z Q12 Q22 st‘ [KV ] zdz (2.46)
Ney|  =ing-11Q16 Q26 Qoo Yy k=1ng-11016 Q26 Qosl 'Y
M, no M Q11 Q2 Qus & no M Qi1 Qiz Qus|[kx
My | = Z f Iéu Q22 Qz lgle zdz + z j Ién Q22 626‘ [KY l z? dz (2.47)
Myy|  k=ine-11Qis Q26 Qoo Yy =in-10Q16 Qg6 Qoel U )

Dans I'équation (2. 46) et I'équation (2. 47), les déformations du plan médian et les courbures de la
plague sont indépendantes de la coordonnée z. Aussi, la matrice de rigidité réduite transformée est
constante pour chaque couche. Par conséquent, les équations (2. 46) et (2.47) peuvent étre réécrites

comme :
N, n [Qy Q2 Q6] ™ &7 n Q1
Ny [ = {Z [@2 QZZ @6 f dz}[‘g; + {Z g12
Ny k=1]Q16 Q26 Qsslhi-1 VJ?J/ k=11Q16
M, n @1 @2 @6 M &y n gn
My | = z 912 922 926 deZ ey |+ Z 912
My k=1]Q16 Q26 Qsslhi-1 VJ?J/ k=11Q16

Cela conduit a (2. 51) et (2. 52) avec

0
922
Q26

Q12
QZZ
Q26

616 " Kx
SRS

hp—1

Q16 " Ky
026 z%dz [Ky l
er hk.[l } Hxy (2.49)
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hk hk
1
[ dz=tu=ty [ 2z =50%=n2)
hi—1 hy—1
hi
1
fZZdZ=§(h3k—h3k—1)
hg—1
Nyl [Aun Az Ae][&] [Bix Biz Bie][*x
Ny [ =141, Azz Az 539 +|Biz B2z Bae|| ¥y
Nyy A1e Aze Asel|yQ,] 1B Bas  Beel'xy
[ M, ] Bi1 Biz Bis 59(5)- (D11 D1z Dig][ Kx
My | =|By; By, By 539 +|D12 Daz Dye|| Ky
[Myy| LBis Bze Bes Viy ] D16 Dzs  Deel LKxy

Donnant acces aux grandeurs caractéristiques suivantes :

1) La matrice d'extension relie les forces résultantes aux déformations dans le plan :

n
Aij = Z[((‘)i,-)]k(hk — hy-1), 0=126 j=126
k=1

2) La matrice de couplage couple force et moment aux déformations :

n
1 _
By = Ez[(Qu)]k(hzk — h%1), 1=126 j=126
k=1

(2.50)

(2.51)

(2.52)

(2.53)

(2.54)

3) La matrice de rigidité en flexion relie les moments de flexion résultants aux courbures de la

plaque :

n
1 _
Py = §2[(Qij)]k(h3k — M), =126 j=126
k=1

(2.55)

De la combinaison de ces équations résulte six équations linéaires simultanées et six inconnus comme
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[ Nx1 rAin A Al By Bz Bigl[ & ]
Ny [A12 Ay Aze Biz By 326] 539 (2.56)
Ny _|416 Az Aes Bis Bas Bes Yy
M, Bi1 Biz Big D11 Diz Digl| k,
My | Bz Ba Bz Diz D2z Dasl|k,
[ My | |-Blé Bzs Bes Dis Dae D66J Ky ]

La matrice de rigidité en extension [A] relie les forces dans le plan résultantes aux déformations, et la
matrice de rigidité en flexion [D] relie les moments de flexion résultants aux courbures de la plaque.
Alors que la matrice de rigidité de couplage [B] couple les termes de force et de moment aux
déformations du plan médian et aux courbures du plan médian.

2.3 Validation numérique

Afin de valider le modele, des tissus biologiques couplés a un capteur flexible intégré a un substrat
solide a été considéré dans I'objectif d’étudier le comportement mécanique (bio-mécanique) d’une
section d’étude locale et ceci sur la base des relations liant par le biais de la matrice de transfert
(exprimées plus haut) les composantes déformation/contrainte a l'interface. Le but est d’évaluer les
facteurs biomécaniques optimums conduisant ainsi a |'optimisation des conditions d'interface
capteur/tissu biologique.

Caractéristiques dimensionnelles

A titre d’exemple, dans le modéle d’éléments finis considéré, les couches tissulaires de la peau sont
considérées comme des sphéres de dimensions finies (Figure 2-7) homogenes, incompressible ayant
un comportement linéaire viscoélastique et isotrope (Tableau 2-1). Pour se rapprocher d’une
configuration réelle, ces couches sont couplées a un capteur électroactifs (PVDF) considéré comme
substrat avec des conditions aux limites connues a l'interface. Afin d’évaluer le comportement du
modele, une contrainte verticale normale est appliquée a la surface du tissu comme le montre la
Figure 2-7.

Le Tableau 2-1 montre les propriétés mécaniques du substrat et de trois couches utilisées.

E (MPa) 1 (MPa.S) v
Peau 0.06 5000 0.4
Muscle 0.09 5000 0.4
Matiére grasse 0.010 1200 0.3
Os 20000 800 0.3
PVDF 2500 1780 0.4

Tableau 2-1 Propriétés mécaniques des cellules biologiques utilisées avec le substrat (PVDF)
Les courbes de la Figure 2-16 expriment I'évolution de la déformation sur plusieurs points dans la

profondeur de la couche tissulaire considérée et ceci pour une contrainte normale de 0=0,6MPa
imposée pour une durée t= 20 sec.

41



Chapitre 2 Formalisme numérique : Comportement des interfaces

&1 caractérise l'interface derme/épiderme, &, celle capteur/cellule cutanée, &5 la surface du nodule,
et &4 les pores. Comme pour les conditions aux limites, en fixant le capteur selon I'axe des x (pour y
= 0) et en appliquant une contrainte verticale a I'ensemble de la couche de la région 3 ayant une
interface avec la région 1 le long des axes x et y.

Derme
129
’ & / 19.586
L 1550 350
1178
240 94353 S 250
7.885] -
y 5935 g
&3 20546 E 150
&y aod S
¥ a0y
a = /‘
50 o 5 10 15 20
— Epiderme Time
L ) 2
—» Capteur £l ———E2 emmmE3 €4

gy 20 240 320 430 400 12y 340 750 108 1zy

@ (b)

Figure 2-16 Variation du déplacement le long de I'axe des y en fonction du temps montrant la
déformation au niveau des régions (a) cellule de la peau, (b) la déformation en fonction du temps pour les
quatre régions a t=20 secondes et o= 0,6 MPa

Les courbes de la Figure 2-16 montrent qu'il existe une déformation maximale sur l'interface
tissus/substrat qui n’est autre que l'interface capteur/tissus. Méme avec une contrainte maximale, la
déformation maximale reste dans la région élastique. Elle tend asymptotiquement vers une valeur
limite (constante) aprés t = 57 ce qui valide la convergence du modeéle sur I'estimation dynamique
du mouvement tissulaire interne.

L'application de cette approche sur une matrice de transfert globale tout en tenant compte de
I’'hétérogénéité des différentes couche (Os, muscles, peau) a permis I'évaluation des interactions
dynamiques a la fois en profondeur (m) et aux interfaces. Les courbes de la Figure 2- 17 résultent
d’une contrainte sinusoidale N,, exprimée par N,, = 10 e’ sin(wt). (1 — e~ *) avec a = -8.83045
qui n"est autre que le coefficient d’atténuation et w = 2nf.
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Figure 2- 17 La variation de déformation sur plusieurs profondeurs en fonction du temps

Cette illustration confirme I'amortissement produit par les effets de la viscoélasticité de différentes
couches tissulaires traduisant ainsi le comportement dynamique pour I’avant-bras (considéré comme
modele d’étude ultérieur) sur un axe normal allant de I’'Os vers la Peau par un couplage des couches
musculaires, d’'une zone grasse ainsi que les interfaces associées.

2.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons visé la quantification du comportement physique des tissus biologiques
couplés a un capteur tissulaire flexible intégré dans un substrat solide. Afin d'optimiser les conditions
aux interfaces, un modele d’élément fini a été abordé dont les composantes déformation/contrainte
a l'interface ont été considérées comme des variables du modele. Ce modéle d’EF a été validé ensuite
par un formalisme mathématique modélisant le mouvement dynamique dans un milieu multicouche
viscoélastique.

Les résultats de cette étude forment le support nécessaire sur lequel nous pourrions se baser dans la
suite afin de déterminer I'optimum de nos critéres de choix sur les parametres du systeme, entre
autres, les conditions d’interfaces Tissus/Capteurs, les caractéristiques physiques, chimiques de nos
capteurs, les modalités d’intégration des systéemes (de surveillances ou/et de mesures). Des
parametres seront vus ou étudiés dans le chapitre suivant.
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3.1 Introduction

Aujourd'hui, les appareils intelligents régissent de nombreux aspects de notre vie et certains peuvent
méme penser a notre place. Dans tous les secteurs technologiques, les chercheurs se concentrent sur
la conception ou l'optimisation des opérations pour générer un nouveau modele d'interaction entre
les différents acteurs de la société impliqués dans les domaines de la santé, du confort, et de la
sécurité [105]—-[107].

Loin de remplacer le réle des professionnels, les systéemes électroniques embarqués renforcent les
liens entre les scientifiques, les patients et les soignants. La pratique du « monitoring continu » rassure
et implique activement les individus dans leur santé. La surveillance continue et la collecte de données
sont souvent compliquées et seuls quelques dispositifs intrusifs restrictifs (par exemple sondes a fil)
permettent une surveillance de la physiopathologie d'une personne. Les pratiques sont souvent
conditionnées par des contraintes sanitaires, la morphologie et / ou I'dge du patient, ou plus souvent
les deux.

Technologiquement, les compétences multidisciplinaires acquises en termes de capteurs, algorithme,
multimédia, télécommunication, programmation, automatisation, ... formeront le maillon qui
complétera la chaine et se positionnera comme une interface entre le public de demain et les
professionnels du domaine concerné : la dynamique du soi et du confort.

Ce travail, qui fait I'objet d’une collaboration avec le collége physique a I'Université de QingDao
(Chine), met I'accent sur la technologie des capteurs nano-fils électroactifs. lls sont dédiés a des
dispositifs intégrés a base de capteurs électromécaniques biocompatibles. Ces dispositifs
potentiellement dotés de « modules connectés » couplés a des algorithmes «d'intelligence
artificielle» pourront fournir aux professionnels de santé des indices supplémentaires en offrant des
informations multidimensionnelles et un outil « Aide a la décision » pour une évaluation objective de
|’état physiologique d'un sujet a distance.

3.2 Critere de choix

Les nombreux défis médicaux, dans le cadre du développement ou de |'application de traitements,
sont a l'origine d'innovations potentielles dans les domaines que nous entendons explorer. Le
caractére continu de la mesure est souvent plus difficile a obtenir et seuls quelques dispositifs
contraignants (sondes rectales, cesophagiennes ...) permettent une surveillance continue des
propriétés physiologiques d'un individu dans un centre médical.

Dans ce contexte, et compte tenu des limites et des difficultés de certaines applications (morphologie,
age, ...), notre travail est orienté sur le développement d'un systeme d'information autonome
potentiellement connecté capable de collecter des données physiologiques (indiqué dans le chapitre
4) de natures variées, ce qui nous méne au développement d'un nouveau dispositif autonome
biocompatible a base de capteurs nano-fils électroactifs.
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Cette orientation pourra ainsi contribuer au développement d’un dispositif biocompatible intelligent
adapter a la morphologie humaine et permettant a la fois d'évaluer une situation réelle critique par
rapport aux seuils normatifs et de proposer des méthodes pour un meilleur contréle et un diagnostic
« soft » dépourvu de rayonnements nuisibles.

Ainsi, pour mieux comprendre et quantifier le processus d'interaction des caractéristiques
dynamiques des tissus en conditions réelles, une nouvelle génération de capteurs flexibles couches
minces a été adoptée conduisant a un spectre fréquentiel large bande adapté au comportement
mécanique (dynamique) des tissus biologiques. L'utilisation d'un algorithme dédié a I'aide d’une
décision permet d'enregistrer et de déclencher des alertes si le seuil d'une valeur critique est dépassé.
Dans cette optique, notre travail vise a :

1- Exploiter le modeéle d’interaction capteur flexible/tissu biologique sur le comportement
dynamique des interfaces.

2- Adapter la mobilité intelligente et garantir ainsi une sécurité maximale :

» De l'individu
» Des informations

3- Assurer la fiabilité des informations transmises a distance, reflétant I'état physiologique des
personnes.

4- Rendre la personne, par sa contribution individuelle, aussi réactive, en lui donnant les moyens
d'étre plus autonome a travers de nouvelles générations d'objets connectés non cablés répartis
dans son environnement souhaité.

5- Renforcer le développement d'outils d'aide a la décision en « écoutant le corps » tout en visant a
mettre en place un protocole d'ajustement basé sur les risques, les dangers (nature et

positionnement des capteurs, rupture de connexion, ...).

Cet axe représente un enjeu trés important compte tenu de la difficulté de mise en ceuvre
expérimentale dans la bande de la basse fréquence. L'aménagement d'un réseau de capteurs
intégrant 'interface sera au cceur de nos préoccupations, a savoir les interactions capteurs/tissus,
d’ou I'importance d’étudier la piézoélectricité.

3.3 La piézoélectricité

3.3.1 Définitions

Par définition, la piézoélectricité est un phénomene d’'un couplage croisé entre des variables
mécaniques ; la contrainte ‘T’ et la déformation ‘S’ avec d’autres électriques ; le déplacement ‘D’ et
le champ ‘E’. L'effet piézoélectrique direct provoque une polarisation électrique du matériau lorsqu'il
est sollicité mécaniquement. Cet effet ne peut étre observé que sur de matériaux non
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centrosymétriques a polarisation permanente. Par conséquent, son inverse sera la déformation du
matériau lorsqu'un champ électrique est appliqué (Figure 3-1).

Contrainte mécanique Déformation
appliquée mécanique
l 1 L t Champ électrique
/ Polarisation / C P o
/ . / applique
1 ] électrigue J
Piézoélectricité directe Piézaoélectricité inverse

Figure 3- 1 Schéma de principe de I'effet piézoélectrique direct en inverse [115]

La premiere application basée sur cette propriété fut le sonar, inventé par le physicien francais Paul
Langevin pendant la Premiere Guerre mondiale. Des microphones et des haut-parleurs ont également
été développés, et des matériaux piézoélectriques ont converti les ondes sonores en signaux
électriques et vice versa. Cependant, le coefficient piézoélectrique des cristaux naturels est faible, ce
qui limite le développement de nouvelles applications. Les recherches se sont alors tournées vers des
matériaux composites en céramiques ou/et en polyméres électroactifs, qui présentent des
coefficients électriques élevés et peuvent étre utilisés dans de nombreuses applications telles que des
actionneurs de précision ou des capteurs divers (vibration, pression, etc.). Outre la réalisation de
capteurs de plus en plus performants, la technologie piézoélectrique trouve aujourd'hui un intérét
particulier dans le domaine des énergies renouvelables, avec le développement de dispositifs de
récupération d'énergie. L'effet piézoélectrique est quantifié par le coefficient piézoélectrique du
matériau, que nous définirons dans la section suivante. A travers ces coefficients, nous décrirons que
notre membrane est soumise a des contraintes mécaniques.

3.3.2 Coefficients piézoélectriques

La piézoélectricité est le phénoméne de la conversion de I'énergie mécanique en énergie électrique
et I'inverse. Ces relations établissent les équations entre les variables mécaniques (la déformation S
sans dimension et la contrainte T en N. m™2) et celles électriques (le champ électrique E en V. m™ et
le déplacement électrique D en C. m™2). Une notation tensorielle basée sur le développement du
potentiel thermodynamique de Gibbs est présentée par les équations ci-dessous. Soit :

Sij = dijmEn + SijriTi (3.1)
Dy = SiTjEj + diimTim (3.2)

Le premier terme de I'équation (3. 1) reflete le comportement élastique du matériau tandis que le
second terme traduit le couplage de I'effet piézoélectrique direct. Le premier terme de I'équation (3.
2) correspond a I'effet piézoélectrique inverse alors que le deuxiéeme terme est lié au comportement
diélectrique du matériau.

Par définition, la piézoélectricité d’'un matériau est caractérisée par des coefficients piézoélectriques
‘di’ (équation (3. 3)), dérivés d’expressions matricielles qui modélisent les propriétés
électromécaniques. lls caractérisent le rapport de la charge de surface par unité de contrainte
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mécanique appliquée pour I'effet direct (3. 4), et le rapport de la déformation au champ électrique
pour I'effet inverse (3. 5).

0 0 0 0 di O
d3; dz; d3z3 O 0 0

_ Di | , S s . .
dl-j =7, Pour I'effet piézoélectrique direct (3.4)
Si S . .
dij = E—i : Pour I'effet piézoélectrique inverse (3.5)
Type Symbole Signification Unités
D Induction ou déplacement Cm?
Electrique électrique
E Chamyp €lectrique V!
g Permittivité électrique F.n'
S Déformation relative -
Mecanique T Contrainte N.m™
s Compliance m>. N
d C.N"! (direct) ou
Piézoélectrique Coefficients piézoélectriques m.V™' (inverse)

Tableau 3- 1 Définitions des grandeurs physiques [115]

Ces coefficients sont exprimés dans les formules (3. 4) et (3. 5) en utilisant la notation de Voigt, qui
donne respectivement la direction de polarisation et la direction de contrainte selon les axes i et j. Il
existe deux principaux modes de déformation : le mode longitudinal et le mode transversal. Dans le
premier cas, le sens de polarisation et la contrainte mécanique sont identiques (Figure 3- 2 a) et le
coefficient résultant est noté ds3. Dans le second, les directions sont perpendiculaires (Figure 3-2 b)
et le coefficient piézoélectrique s'écrit d34.
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a) Mode longitudinal b) Mode transversal

Axe de 2
polarisation 1

444 Vv
d33
Y4 LA ]

Figure 3- 2 Représentation schématique des modes de déformation d’un matériau piézoélectrique a)
longitudinal, b) transversal [115]

3.4 Des polymeres électroactifs

Dans des conditions physiologiques ou physiopathologiques complexes liées a des défaillances
structurelles par exemple, les systemes d’assistances, souvent mécaniques (exosquelettes), sont
caractérisés par leur cinématique qui est généralement dédiée a répondre a la dynamique corporelle
humaine a laquelle ils sont attachés. L’ingénierie développée dans ce domaine est souvent
difficilement adaptée aux variations morphologiques importantes entre les sujets. Le principal défaut
de cette approche et des approximations de la cinématique humaine réelle, est I'incontournable
apparition de forces d’interaction incontrolables résultantes de I’hyperstatisme aux interfaces
tissus/capteurs.

Dans notre démarche d’amélioration de cette interaction physique, et afin de maitriser le couplage et
d’optimiser les phénomeénes en jeu, il nous est apparu nécessaire d’intégrer des capteurs électroactifs
tissulaires passifs dans des structures flexibles biocompatibles mariant parfaitement le corps. Le but
est de quantifier les mouvements dynamiques musculaires par le biais de la transmission des forces
issues des membres du sujet vers les structures (exosquelettes) dotées d’un revétement tissulaire
réactif.

En effet, les mouvements corporels humains résultent d’une part de I'interaction de surfaces osseuses
complexes, et d’autre part de mouvements particuliers générés par des actionneurs distribués que
sont les muscles dont les mouvements sont directement observables par le biais de la peau. Cette
derniere, apres une analyse objective, est capable de livrer une image représentative de I'état
physiopathologique de la structure.

De surcroit, concevoir un revétement actif adapté consiste habituellement a suivre la cinématique
humaine. Cette approche possede un certain nombre d’avantages : elle permet d’obtenir une
flexibilité des mouvements quotidiens dans un espace de travail familier et de proposer au sujet un
dispositif dont la structure apparait naturellement compatible.

De nos jours, la quantification des mouvements localisés sur la masse musculaire ne peut ainsi se faire
gue par des marqueurs multiples sur la peau avec simulation des mouvements de-surfaces osseuses
[116] ou par l'utilisation de dispositifs passifs poly-articulés instrumentés et complexes [117],
générant des incertitudes non négligeables de modélisation de la cinématique des membres humains,
conduisant ainsi a des modeles approximatifs limitant le perfectionnement de la compatibilité
cinématique.
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En effet, si I'on relie ensemble par encastrement deux a deux les corps de deux structures sérielles
cinématiquement proches mais qui ne sont, en réalité, pas parfaitement identiques, le phénomeéne
d’hyperstatisme, né du surnombre de contraintes et d’inconnues statiques, apparait. Si des modéles
de structures rigides sont utilisés, ce phénomeéne va conduire a une impossibilité de mouvement du
mécanisme et a I'apparition de forces internes incontrblables. En pratique cependant, I'utilisation
d’un revétement actif flexible offre une certaine mobilité avec une sensibilité des contraintes internes
(et donc de déformations) dans le membre. Ainsi, lorsqu’une structure d’assistance (robotisée ou non)
est attachée a un membre humain, la cinématique répond forcément a la dynamique des
déformations aux interfaces et permet ainsi a I'ensemble de se mouvoir, ce qui rend possible
d’estimer les grandeurs recherchées surtout quand il s’agit des mouvements issus de tissus internes
comme les contractions ou/et flexions musculaires ou neurologiques (neuromotrices).

3.4.1 Capteur flexible

Afin de respecter les normes de la biocompatibilité dans le revétement des couches tissulaires
électroactives, deux polymeres ont été considérés : I'’Acide Polylactique (PLA) et Le Polyvinylidene
fluoride (PVDF). Ces polymeéres, flexibles par nature, ont 'avantage de répondre a une plage de
déformation importante (20 a 30% pour le PVDF), avec une flexibilité mécanique intéressante et une
impédance acoustique adaptée a des applications a l'interface des tissus biologiques. Ils sont
caractérisés également par la facilité de production et dans la mise en ceuvre des capteurs a base de
films (voie fondue) ou de fibres en nanofils (voie solvant) électroactifs. A noter que la performance
électrigue comme mécanique (flexibilité) du PVDF a fait de ce polymeére piézoélectrique un élément
presque incontournable dans des applications d’intégration dans le domaine de la haute technologie.

3.4.2 Polymere actif : PLA & PVDF

Le polymeére PLA (Acide polylactique) est un matériau d’origine végétale produit a partir de la
fermentation de sucres alimentaires issus principalement de la production de I'amidon de mais ou du
sucre de betterave. Quant au PVDF (Polyvinylidene fluoride), il peut étre synthétisé a partir du
monomere gazeux de fluorure de vinylidene (VDF) par un procédé chimique a base de solution
contenant le diméthyl-formamide comme solvant principal. Dans la polymérisation en émulsion
aqueuse, I'acide tensioactif fluoré est utilisé sous forme d’anion comme auxiliaire de traitement en
solubilisant les monomeéres [118]. Le PVDF, a l'instar du PLA, permet de réaliser des capteurs
tissulaires sensibles a des mouvements vibratoires de trés faibles pressions. Avec le processus des
nanofibres, il est désormais possible de réaliser des tissus capables de mesurer des grandeurs
physiologiques (température, pression artérielle, stress...). Plusieurs signaux permettent de surveiller,
par exemple, I'état d’'un patient a distance, la somnolence d’un conducteur, depuis son siege....
L’exceptionnelle sensibilité de cette fibre ouvre méme la voie a la conception d’une peau artificielle
réactive.

L'orientation monodirectionnelle (par étirement) du PLA par exemple peut conférer a ce dernier des
propriétés piézoélectriques faisant de ce polymeére un élément électro-actif. Une fois transformé, le
PLA joue le role d’un capteur (vibratoire) en générant des charges électriques lorsqu’il est soumis a

50



Chapitre 3 Capteurs nano-fils électroactifs

une déformation et inversement, il peut se déformer sous I'action d’un champ électrique faisant de
lui un actuateur. En effet, les propriétés piézoélectriques du PLA résultent de I'organisation des
fonctions esters sous forme de dipoles. Contrairement au polymére PVDF qui développe des
caractéristiques piézoélectriques par étirement aprées extrusion, mettre en évidence des propriétés
piézoélectriques en PLA ne nécessiterait pas d’étape de polarisation. En outre, la piézoélectricité du
PLA ne dépend pas de la température contrairement au PVDF qui est pyroélectrique. A noter que ces
matériaux (PLA comme le PVDF) sont des polymeéres biodégradables sous certaines conditions.

En exploitant les caractéristiques physico-chimiques de ce type de polymeéres, nous avons pu congu
des capteurs tissulaires flexibles préparés a partir d’'une combinaison de réseaux de nano-fils
électroactifs, de substrats en couches flexibles et de feuilles conductrices (électrodes). Afin
d’atteindre un optimum recherché et d’optimiser a la fois ses caractéristiques électriques et
mécaniques (flexibilité), la matrice de base du constituant PLA a été modelée par étirement contrdlé
sous un angle de 45°, alors que le PVDF a été dopé par des fibres nanostructurées en titanate de
Baryum (BaTiOs) associé a des feuilles des graphénes (GNr). Ces procédés ont donné lieu a des
capteurs électromécaniques bidimensionnels, relativement avec de grandes surfaces spécifiques
(travail exercé en collaboration avec I’'Université de QingDao) (Figure 3- 3).

" PVDF-Fibre - ~ Performance

2 + Electrique

& % BaTiO,

= T &

)

o + o
Flexibilité

% GNr

Figure 3- 3 Capteurs électromécaniques bidimensionnels
3.4.3 Caractéristiques électromécaniques

Dans le but d’identifier un optimum du choix sur la nature du capteur a mettre en ceuvre, une série
d’expérimentations a été suivie sur la caractérisation de la réponse électromécanique de deux types
de capteurs de nature chimique différente, élaborés par deux procédés distincts :

1. Un PLA avec effet positif de I'étirement sur le coefficient piézoélectrique,

2. Un PVDF dopé par des pourcentages controlés de BaTiOs et des GNr.

3.5 Matériels et méthodes

Le concept ultrasonore usuel repose généralement sur |'utilisation d'un transducteur piézoélectrique
résonant vibrant dans un mode d'épaisseur. Comme la fréquence de résonance d'un transducteur est
inversement proportionnelle a sa taille, elle devient de plus en plus importante pour les basses
fréquences. Afin que cette contrainte soit palliée, ce travail vise I'intégration des capteurs flexibles
créant des interfaces structures/tissus.
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3.5.1 Le PLA

A) Propriétés structurelles

Ce polymeére biosourcé, une fois étiré convenablement, ses coefficients piézoélectriques d;4(-d;4)
peuvent atteindre des valeurs comprises entre 6 et 20 pm/V (Figure 3- 4), et ceci pour des films
mono-orientés, sans avoir la nécessité d’'un traitement par polarisation sous champ électrique (cas du
PVDF).

La composante piézoélectrique apparait du moment ou les polyméres posseédent des monomeres
et/ou groupements chimiques ayant des moments dipolaires. La qualité de ce paramétre dépend
largement du procédé mécanique et thermique d’élaboration qui agissent sur l'orientation
moléculaire et sur la nature de cristallisations [119]. Sous certain angle d’orientation des chaines
moléculaires, ces matériaux adoptent une symétrie uniaxiale de type D, avec deux coefficients
piézoélectriques en cisaillement (d,4 et d,5 = -d14) selon sa matrice piézoélectrique.

Composantes ~ Composantes

Normales de cisaillements
o B 9 0 0 2
0 0 0 0 dx(- d1 4) 0
0 0 0 o 0 0

Contrainte

- mécanique
1 Réponse 4

électrique

Figure 3- 4 lllustration schématique faisant apparaitre les coefficients de la matrice de rigidité en
contrainte de cisaillement (d ) [120]

En effet, le PLA présente une piézoélectricité en cisaillement souvent favorisée par sa phase cristalline
[121]. Le procédé de cristallinité et d’étirement permet de produire un film PLA possédant une
piézoélectricité en cisaillement a I'échelle macroscopique. Un film étiré peut donc générer des charges
d’origine piézoélectrique suite a I'application d’une contrainte de type torsion dans son plan.

B) Effet de la cristallinité et de I’étirement

Selon le procédé de polymérisation, le PLA peut étre amorphe ou semi-cristallin. Le taux de
cristallisation est fortement dépendant de la pureté optique et il est inversement proportionnel a
cette pureté [122]. Il peut posséder un taux de cristallinité de I'ordre de 45 a 70% avec une pureté
optique de 92% [123]. Les travaux d’Auras [124] montrent qu’aucune cristallisation significative n’est
observée pour des puretés optiques inférieures a cette valeur.

Le PLA se cristallise principalement sous quatre différentes formes ; a, ', § et y. A noter que, selon
la littérature [125], [126], la forme a est la plus abondante et la plus stable. Elle est formée sous un
procédé thermique supérieure a 120°C [127] avec des chaines moléculaires de forme hélicoidale
[128]. Le Tableau 3- 2 résume quelques données bibliographiques sur les parametres cristallines.
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Crystalline Phase Unit Cell Conformation Formation Condition

Orthorhombic
a=995A,b=625A,c=88A
, Pseudo-hexagonal

o 105 left-handed helix Crystalizes above 120 °C

& A—b=62 A c=288 A 105 distorted helix Crystalizes below 120 °C
B Trigonal . 31 left-handed helix with Drawing ratio > 6
a=b=1052A,c=88A frustrated structure T~ Tmelﬁng
’ Orthorhombic 31 antiparallel left-handed EplEXlal crE\lfsi;zlilljhzatlon
! a=995A,b=6254A,c=88A helix on hexamethy'benzene

(HBM) substrate

Tableau 3- 2 Information sur la phase cristalline du PLA [120]

Selon I’analyse par rayons X, les chaines moléculaires changent la conformation du type (10/3) au type
(3/1) dans le processus de transition a (&) a B, qui se produit a travers le petit changement des angles
de torsion de la chaine squelettique. Comme le montre Figure 3- 5, la conformation locale d'une unité
monomere peut étre grossierement exprimée a la fois par ‘a’, ‘b’ et ‘c’ et par TT'G, oU T (et T') et G
sont respectivement les angles intra chaines [129].

a Form
(10/3)
G~70°
T'~1500
T~1700
&, 30Amu. P ; [2.9A/m.u.
&
{ L ‘
ke

Figure 3- 5 lllustration structurelle de la forme cristalline d’une unité moléculaire PLA [129]

Au parametre de cristallinité s’ajoute la variable « taux d’étirement (étirage) » qui impacte largement
les caractéristiques électromécaniques d’un film PLA élaboré dans le but d’optimiser ses propriétés
piézoélectriques. En effet, I'extrusion d’un film PLA est suivie d’'une étape d’étirage uni-axial afin de
favoriser I'apparition de la piézoélectricité [121], [130]. La Figure 3- 6, résume le processus mécano-
thermique pour la production des films du PLA a base de granulés a I’état fondu [131].

Granulés

£ /
T — -

monovis Unité de Etirage par
coulée = MDO 'Process'

Figure 3- 6 Production d’un film PLA par le procédé ‘Machine Direction Orientation’ (MDO) [131]

Ce systeme d’étirage comporte plusieurs étapes : une introduction des granulées suivie par une étape
de traitement thermique afin de favoriser la formation du film, une étape d’étirage, une étape de
recuit thermique et une étape de refroidissement. L’étirage de film se fait par la force de traction
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générée par la variation des vitesses des rouleaux de la zone d’étirage par MDO. A la sortie de filiere,
le film est porté dans une unité de refroidissement en lui conférant les dimensions finales sous-
mentionnées désirées de I'ordre de 150 wm d’épaisseur (PLA1-6 dans le cadre de notre étude), et ceci
par le controle du ratio de ces caractéristiques dimensionnelles (par conversion volumique) a I'entrée
V.’ dans I'unité de coulée et a la sortie ‘V;’, soit :

Ve=Vs; Le. le.Epe = L. L5 Eps (3.6)
p=ts_ LEp (3.7)
Lo l.Ep, '

Avec:

Le, .. et Ep, sont respectivement la longueur, la largeur et I’épaisseur de la fraction du film a I'entrée
Lg, I et Ep, sont respectivement la longueur, la largeur et I'épaisseur de la fraction du film apres
étirage.

La Figure 3- 7 montre I'impact des caractéristiques technologiques dans la mise en place d’un Film
PLA sur les propriétés piézoélectriques recherchées. Les courbes montrent I’évolution de la constante
piézo d,, mode cisaillement pour deux échantillons ayant subi deux approches de cristallinité
différentes : PLA1-65 a 65% et PAL1-55 a 55%.

7
6 /.\‘
3
5] 5
I
c .2 > -
g ‘E E 3 ——PLA1-65
£3s, PLA1-55
O o
@ !
&
0 2 4 6 8
Ratio (taux) d'Etirage

Figure 3- 7 Evolution de la constante piézo de cisaillement d, en fonction des deux paramétres
technologiques (procédé de films PLA) : le % de cristallinité et le taux d’étirage

Les films a I'état standard (1 sur I’échelle d’étirage) se montrent dépourvus de caractéristiques
piézoélectriques [130]. Dés qu’une action d’étirement est appliquée dans une limite contrdlée (avant
le domaine de détérioration), la valeur de la constante d;, augmente proportionnellement au taux
d’étirage apparent.

C) Effet de I’'angle de découpe

Il a été démontré [132] qu’a chaque angle de découpe 8 des films étirés correspond une constante
piézoélectrique dg exprimée par :
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1
dg = ESln 20d14 (3- 8)

La matrice des constantes piézoélectriques sera présentée dans le nouveau repére du plan de 45° La
Figure 3- 5 fait apparaitre des composantes normales dj; et dj, issues des effets de I'expansion et
de la contraction du film PLA sur un axe de 45° par rapport au sens de I'étirage. D’ou :

dyse =diz =dyy (3.9)

Le taux d’orientation des films de PLA est une variable critique. Les travaux d’Andoh (M. Andoh US
8,363,863 B2, 2013) montrent que ce paramétre est maximal pour un angle de découpe de 45°
(Figure 3- 8)

Polylactic acid
Composantes Composantes

0 CH, Q. CH, p 0
o HO o o OH Normales e Cisaillements
P PO s [ ki
dyy dip dyg dyy dys dyg
. % >(d
N
~

21 Gzz daz Ay dps dye
d3; dy disg day dys dig

Etirement dans le sens de -

|a chaine moléculaire 0 0 0 du 0 O) 0 0 10 20 30 40 S0 60 70 8 90 100

" PLTE

Cooefficient piézoélectrique (pm/V)

S
Angle (‘)

Sens de I'étirage Sens de |'étirage Sens de |'étirage
0 dye d= 0 0 O
0o 0o 0 0 0

Coupead5°par lo o o o o o

rapport ausens

d'étirage o %d% o o o
, —) 0o 0 0 0 0 o0
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Figure 3- 8 Evolution des composantes matricielles en fonction du sens de I'étirement et de I'angle de
découpe par rapport a la répartition moléculaires hélicoidales dans le plan du film PLA (M. AnpoH US
8,363,863 B2,2013)
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3.5.2 Processus Tissulaire

Afin d'obtenir des propriétés mécaniques souhaitées, des travaux ont été conduits sur des variables
optiques, thermiques et électriques des polymeéres PLA purs [133]-[135] en exploitant le potentiel
d’une impression 3D FDM (Figure 3- 9) pour incorporer des fibres continues. Cependant, la
morphologie du mélange et les interactions polymere-polymere et polymeére-nanoparticule affectent
les propriétés finales du produit imprimé en introduisant une dispersion non négligeable dans les

grandeurs des variables caractéristiques [136].
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Dual Extrusion

Head

Feed Rollers
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Figure 3- 9 Impression 3D a double extrusion de PLA avec fibres continues (adaptée a la référence
[137], copyright 2020, MDPI Publishing)

En revanche, dans le cadre de notre travail, I'aspect technique de la réalisation des formes tissulaires
en PLA a été soutenu par le laboratoire LMCPA (dans le cadre d’un projet interrégional ‘BIOHARV’).
En conséquence, nous avons eu l'occasion d’accéder a des PLA tissulaires élaborés sur la base des
fibres produits par extrusion a partir de I’état fondu du polymere brut, suivi par une action mécanique
successive d’étirage jusqu’a I'atteinte du diametre souhaité. La Figure 3- 10 schématise le processus
de fabrication mise en place par le partenaire ‘Contexbel’ dans la production de plusieurs modéles
tissulaires. A titre d’exemple, le capteur tissulaire en Twill 16 (16 rangées de fibres filaires actifs/cm?)
a fait I'objet d’une quantification de ces propriétés électromécaniques dans le cadre de ce travail.

Filament

Rouleau de |
relaxation

| \d \d '\O,‘

Niveau

| d'étirement \O/ )
Y

TR MALIsIIARI LAY
Bobinoir AL A A A 444

i ST

SRS

Processus d'étirement et de filament

Figure 3- 10 Processus de fabrication tissulaire en fibres PLA (BIOHARV -CP-019)

3.5.3 Le PVDF

A) Propriétés structurelles

Contrairement au polymere électroactif en PLA, le PVDF nécessite une polarisation par un champ
électrique afin d’affecter a sa structure les propriétés piézoélectriques. C'est un polymere
thermoplastique chimiquement stable produit par un processus de polymérisation du fluorure de
vinylidéne (CH,CF;). Une fois soumis a un champ électrique, il développe des propriétés
ferroélectriques, pyroélectriques et piézoélectriques [138]. Son utilisation couvre un large champ de

56



Chapitre 3 Capteurs nano-fils électroactifs

transducteurs, d’actionneurs électromécaniques et de dispositifs de conversion et de récupération
énergétique [139]. C'est un matériau polymorphe qui peut se trouver sous plusieurs structures
cristallines selon les conditions d’élaboration. Il existe cing phases cristallines a, 8, y, § et € dont les
plus courantes sont les phases a et § [140].

En effet, la Chaine a est la structure la plus stable. Elle est issue par un procédé portant le polymeére
al’état fondu. Les conformations de sa chaine macromoléculaire sont représentées par des séquences
alternées connues par des séries TGTG’ (Figure 3- 11). Chaque unité cellulaire est orthorhombique
contenant deux chaines. Les chaines adjacentes sont organisées de maniere a ce que les moments
dipolaires des liaisons carbone/fluor individuelles soient alignées perpendiculairement a la direction
de la chaine, en s'annulant les unes les autres. La phase a est donc apolaire [141]. L’application d’un
champ électrique de I'ordre de 10 MV /m provoque une torsion partielle menant la structure a la §,
guasi-identique de a mais avec des nuances d’orientation. Cette nouvelle configuration conduit a un
moment dipolaire résultant non nul.
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Figure 3- 11 lllustration schématique montrant la phase a (TGTG’) et la phase 8 (TTTT) avec leurs
uniteés cristallographiques orthorhombiques contenant deux chaines moléculaires [141]

La phase 3, est caractérisée par ses propriétés ferroélectriques et piézoélectriques optimales. Elle
présente deux chaines de méme conformation TTTT regroupées dans des cellules unitaires
orthorhombiques individuelles. Le positionnement, sous I'effet d’un champ électrique, des atomes de
fluor d’un seul coté de la cellule unitaire permet I'orientation de tous les moments dipolaires dans la
méme direction. Il résulte alors un moment dipolaire non nul de I'ordre de 2,1 D (debye) qui confére
au PVDF ses propriétés ferroélectriques, piézoélectriques et pyroélectriques. Contrairement aux
matériaux céramiques ou le mécanisme piézoélectrique est régi par la réorientation dipolaire, on
pense que la piézoélectricité dans le PVDF est dominée par I'électrostriction volumique ; par
conséquent, les coefficients piézoélectriques d33 et g;3 sont négatifs [142].

B) PVDF : un polymeére électroactif

Différentes stratégies ont été développées pour obtenir la phase électro-active du PVDF, en se
concentrant principalement sur le développement des procédés de traitement spécifiques. Comme
I'indique Martins [143] dans ses travaux, la phase f est le plus souvent obtenue soit par étirement
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mécanique de la phase «, soit a partir d'un bain de fusion dans des conditions spécifiques telles
gu’une haute pression, un champ électrique externe et un processus de refroidissement ultra-rapide.
La contrainte appliquée par I'action d’étirement menant a la formation de la phase B, entraine
I'alignement des chaines polymeres dans les cristaux de sorte qu'une conformation en zigzag planaire
en TTTT est induite. Un tel mécanisme permet aux dipoles de s'aligner perpendiculairement a la
direction de la contrainte appliquée [144]. Le processus de transformation de la phase a a la phase 8
du PVDF par étirement mécanique tel que proposé par Li [145] est résumé par le dessin schématique
de la Figure 3- 12. La sphérulite alpha de PVDF a chaines repliées est facilement obtenue dans les
conditions de mise en ceuvre classiques et standards. Lorsqu'un étirement mécanique est appliqué au
matériau, la région de transition de la structure cristalline commence a partir du milieu de la
sphérulite, ou les chaines moléculaires sont d'abord étendues le long de la direction d'étirement. Avec
la déformation du matériau, des régions de chaines étendues s'étendent transversalement le long du
milieu de la sphérulite. Des chaines de plus en plus étendues se forment avec I'évolution de la
déformation du PVDF, jusqu'a ce que toute la sphérulite de phase a se transforme en phase £.
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Figure 3- 12 Processus de I'émergence de la phase- 8 sous I’action d’un étirement mécanique
appliqué a une structure de base d’un polymére PVDF en phase-a [145]

Comme mentionné dans les travaux de Qin [146], le PVDF est chimiquement inerte. C'est un produit
de la classe des polymeres fluorocarbonés. Sa haute résistance a I'hydrolyse, son faible taux de
dégradation et sa rigidité (indépendant du vieillissement) révelent la biocompatibilité de sa matiere
[147]. Il a été démontré que lorsque le PVDF entre en contact avec des tissus humains, aucune
réaction tissulaire fibreuse excessive n’a été détectée [148]. Ainsi, le PVDF peut étre utilisé dans des
applications biomédicales, comme par exemple pour des structures de détection actives dans des
capteurs de pression implantables [149], [150]. Il a une stabilité thermique de ses propriétés
ferroélectriques (généralement jusqu'a 80°C) fortement adaptée a des applications dans le domaine
de la biologie (médicale) [151], dans une gamme de fréquences d’une 100 Hz a quelques MHz [152]
selon son orientation en déformation ‘normale’ ou en ‘flexion’.

Ces caractéristiques électromécaniques, électriques et piézoélectriques (résumées dans le Tableau 3-
3) font du PVDF un matériau électro-actif prometteur pour des capteurs [153] et des convertisseurs
et récupérateurs énergétiques [154]. Dans certaines applications, la combinaison naturelle des

58



Chapitre 3 Capteurs nano-fils électroactifs

propriétés diélectriques et piézoélectriques a permis la formation des cellules auto-chargées, ou le
PVDF a été utilisé a la fois comme séparateur et élément piézoélectrique [155].

Propriétés Mécaniques Propriétés Piézoélectriques
Densité 1.78g/cm? Constante de déformation ds3 -15-33 pC/N
Résistance a la traction 20-50 MPa Constante de déformation ds; 6-23 pC/N
Module de Young 2 -4 GPa Coef Pyroélectrique 19-30uC/m?K
Absorption Humidité 0.04-0.05 % | Coef de couplage 10-15 %

Tableau 3- 3 Caractéristiques électromécaniques, électriques et piézoélectriques du PVDF

3.5.4 Concept filaire par « electrospinning »

Les capteurs électromécaniques basés sur des nanomatériaux sont d'une importance cruciale pour
les appareils portables en raison de leurs propriétés intéressantes telles que la légéreté, la facilité de
fabrication, la haute résistance et la grande maniabilité dans une large gamme de conditions de
pression [56], [156]-[160]. A cette fin, divers types de nanomatériaux, y compris les nanoparticules
[159], [161]-[163] nanofils [156], [56], [164]-[166] nanotubes [167]-[171] et nanofibres [158], [172],
[173] ont été explorés pour obtenir des réponses mécaniques précises et stables lorsque les capteurs
sont soumis a une contrainte [56], [156], [174], [160], [164], [166], [167], [173], [175].

C’est a partir de 1993 que le processus d’électrofilage (electrospining) a connu du succeés suite aux
travaux de Doshi et Renecker [176]. Ces travaux ont porté particulierement sur les conditions
impactant directement les propriétés des non-tissés fibreux tels que la concentration en polymere et
le potentiel électrique appliqué. D’autres études basées sur le méme principe ont étudié l'influence
de la conductivité de la solution a électrofiler [177].

Aujourd’hui, cette technique devient incontournable dans le domaine du textile mais aussi dans le
domaine des matériaux innovants. Elle a été reconnue par la communauté scientifique comme une
technique completement opérationnelle pour le filage de nanofibres de polymeére.

C'est dans cet objectif, que les travaux de Sun [178]-[181] ont porté sur la conception de capteurs
tissulaires (couches minces) flexibles a base de nano-fils électroactifs (PVDF). L’avantage de cette
démarche réside du fait que I'étirement mécanique et les champs électriques élevés pendant le
processus d’électrofilage peuvent provoquer une polarisation locale et donc renforcer les propriétés
piézoélectriques sans un processus de polarisation supplémentaire

3.5.5 Procédé

La technique de ['électrofilage, (electrospinning ou filage électrostatique) est une méthode
relativement simple, peu contraignante, peu colteuse et tres efficace. Son principe est basé sur
I"application d’une force électrostatique motrice pour obtenir des fibres de polyméres avec des
diametres de I'ordre de quelques centaines de nanomeétres. Ce processus ne nécessite pas |'utilisation
de coagulation chimique ou de hautes températures pour produire des fibres solides a partir d'une
solution. Cela rend le processus particulierement adapté a la production de fibres utilisant des
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molécules larges ou complexes. L'« electrospinning » peut également étre effectué a partir de
précurseurs fondus ; cette méthode permettant de garantir qu'aucun solvant ne sera transféré au
produit final.

En effet, tout dispositif d’« electrospinning » est composé généralement de trois éléments de base:
(1) d’une alimentation haute tension DC (ou AC) de polarité positive ou négative, (2) d’'une pompe
propulsant la solution de polymére contenue dans une seringue au débit souhaité, et enfin, (3) d’'un
collecteur métallique (généralement une feuille d'aluminium pouvant avoir de différente
morphologie ; plat, circulaire ou tubulaire) permettant de récupérer les nanofibres (Figure 3- 13).

Lors du procédé, la solution de polymeére présente dans la seringue est injectée avec un débit contrblé
a travers l'aiguille métallique. Un champ électrique a haute tension, (ordre de plusieurs milliers de
Volts par métre), est appliqué entre I'aiguille et le collecteur [182]. Lorsque les forces électrostatiques
de répulsion deviennent prépondérantes devant la tension superficielle du fluide, un jet est divisé en
plusieurs filaments chargés formant les nanofibres qui se déposent sur le collecteur et forment un
mat constitué de segments de fibres orientées de maniere aléatoire (Figure 3- 14).

Polymer Solution
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Figure 3- 13 Schéma représentatif du montage d’ « electrospinning »
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Figure 3- 14 Image MEB d'un mat de nanofibres d'alcool polyvinylique réparties aléatoirement [178]

La morphologie des fibres et leur répartition aléatoire résultent de l'interaction entre le champ
électrique, qui tend a étirer le jet, et la tension de surface du fluide qui tend a produire des
gouttelettes afin de minimiser son énergie de surface.

En revanche, cette disposition spatiale est entachée par une contrainte d’application non seulement
dans des domaines tels que I'électronique, la photonique et les actionneurs, qui nécessitent un
transfert de charge direct et rapide ou des structures régulieres et uniformes, mais également dans
le domaine de I'ingénierie tissulaire, comme les tissus conjonctifs qui nécessitent une organisation
bien contrélée.

Jusqu’au présent, de nombreux groupes de recherche ont abordé ce sujet [56], [156], [180], [181],
[183]. Il est valorisant d'observer (Figure 3- 15) qu'en plus des membranes de fibres désorientées,
d'autres structures organisées ont pu étre élaborées comme celles des réseaux de fibres paralléles et
croisées, des fibres hélicoidales ou ondulées, des fils de fibres torsadées, de la nappe de fibres a motifs
et des empilements 3D.
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Figure 3- 15 Electrospun (a) aligné et (b) des réseaux fibreux croisés, (c) des fils fibreux torsadés, (d) des
fibres hélicoidales et ondulées, (e) des motifs fibreux, (f) des empilements 3D [180]

A noter que, pour certaines configurations, comme par exemple la structure en faisceaux nanofibres,
présentent d'excellentes propriétés mécaniques le long de la direction axiale, ce qui est important
dans des applications spécifiques issues de l'ingénierie tissulaire. En effet, les échafaudages de
faisceaux de fibres sont capables de résister a des charges de traction significativement élevées et
leurs structures imitent plus étroitement la hiérarchie des tissus tendineux (dans le cas des greffes
par exemple) [184].

3.5.6 Fabrication des réseaux fibreux a alignement contrélé

Actuellement, l'alignement des fibres électro-filées peut étre facilement réalisé grace a des
avancements technologiques de points. Diverses techniques existent dont chacune peut élaborer des
structures variées et adaptées a un besoin spécifique.

En effet, aujourd’hui la technologie d’injection est adaptée a I'application recherchée, permettant
ainsi la possibilité de varier les buses par le biais de nombreux types d’aiguilles. Bien que la
configuration mono-aiguille soit la plus répandue, il existe des dispositifs multi-aiguilles qui
permettent de générer plusieurs flux distincts coaxiaux. Afin d’obtenir des structures
unidimensionnelles, bidimensionnelles (2D) et tridimensionnelles (3D), différents types de collecteurs
ont été considérés, entre autres : alignement par collecteur cylindrique rotatif (Figure 3- 16) [185]—
[187], alignement par électro-filage centrifuge (Figure 3- 17) [188], [189] et alignement
électrostatique/magnétique (cas de cette étude).
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Figure 3- 17 Schéma de l'installation a double filage. (b) Images SEM des fibres alignées paralléles.
(c) Les grilles a deux couches avec des angles de rotation de 90 degrés. (d) Images MEB de fibres PS
droites alignées électrofilées [180]

Alignhement électrostatique/magnétique

Dans le cas d’un alignement électrostatique/magnétique, I'application d’'un champ électrique externe,
de méme polarité que la charge a la surface du jet, parvient a contrbler l'instabilité de flexion
inhérente au processus d'électro-filage conventionnel tout en conduisant a disposer des nanofibres
hautement alignées et a des tapis pseudo-tissés [190]. Cette voie a permis, dans le cadre d’une
collaboration avec le Colléege de Physique de I’'Université QingDao (Chine), de contrdler la densité et
la largeur des tapis en nanofibres alignées par une combinaison basée sur un collecteur rotatif et de
trois électrodes auxiliaires paralléles situées dans le méme plan que la surface supérieure du
collecteur.

Il a été constaté que dans des solutions polyméres contenant des composantes magnétiques
(particules, fibres, ...), le flux magnétique appliqué pourra jouer un role bénéfique dans la disposition
ordonnée de la structure (Figure 3- 18).
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Figure 3- 18 Méthode d’alignement électrostatique/magnétique, a) Schéma de la collection de
gapping pour I'électrofilage, b) Micrographie optique a fond noir de nanofibres PVDF collectées au-
dessus d'un espace formé entre deux bandes de silicium, c) lllustration de I'appareil pour I’ «
electrospinning » magnétique et d) des fibres filées a densité homogéne

3.6 Discussion

La technologie des capteurs couches minces a base de nano-fils électroactifs est potentiellement la
voie qui répond de pres a la quantification in situ de notre dynamique physiologique (Figure 3- 19).
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Figure 3- 19 Schéma de principe sur la disposition de capteurs minces a base de fibres nano-composées
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En effet, I'évolution du monde moderne et le vieillissement de la population sont un phénomeéne qui
touche notre quotidien d’aujourd’hui et sGrement de demain. Si I'allongement de la durée de vie et
I"accroissement de la proportion de seniors, souvent en bonne santé, est un motif de satisfaction et
d’espérance, la fréquence du grand age, notamment au-dela des 80 ans, n’est pas sans poser un
nombre conséquent de défis pour notre société. Assurer un confort ou accompagner un sujet en perte
d’autonomie devient un enjeu majeur, tout particulierement dans le cadre du maintien a domicile.
Dans ce chapitre, nous avons braqué I'éclairage sur des capteurs/actionneurs électroactifs,
potentiellement intégrables, par le biais de leurs structures et leurs natures biocompatibles dans des
structures « intelligentes » et qui, sans aucun doute, deviendront une partie intégrante de notre
physiologie future.
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4.1 Introduction

Aujourd’hui, les capteurs flexibles, notamment les PLA et le PVDF, attirent une attention particuliere
dans des applications variées, telles que les applications médicales, les écrans flexibles et la robotique
intelligente. Cette attention résulte de leurs caractéristiques physicochimiques et dimensionnelles
comme leur portabilité, leurs performances de détection en temps réel, leur flexibilité et leur
caractéristique biodégradable.

Ces capteurs, pouvant étre de nature tissulaire, congus sous forme des structures en couches minces
bidimensionnelles conférent a ces éléments une grande surface spécifique et une conductivité élevée,
largement exploitée dans les dispositifs de conversion et de récupération énergétique. Dans les
applications qui suivent, un polymére PVDF a base de nano-fils électroactifs a été mise en ceuvre dont
sa sensibilité et sa flexibilité ont été améliorées par dopage (chapitre 3). Ce capteur couche mince
atteint, une fois intégré dans des structures molles (peau), une sensibilité de détection (10,2 Pa) sur
une large fourchette basse fréquentielle résulte d’une réponse temporelle de 4 ms reflétant ainsi le
mouvement musculaire et corporel. Il est également caractérisé par sa faible consommation
énergétique (0.48 mW) et une grande reproductibilité. Toutes ces caractéristiques lui conférent un
potentiel accru dans la surveillance des soins, d’un diagnostic clinique et dans certaines applications
comme celle d’'une peau artificielle (nouvelle génération). Ces capteurs tissulaires flexibles faisant,
dans la suite de ce chapitre, le support de notre unité d’acquisition des signaux physiologiques d’un
sujet donné sans pour autant interrompre ou restreindre les mouvements de la personne portant ces
capteurs.

4.2 Approche Phénoménologique

Les interfaces humain-structure sont fortement caractérisées par I'impossibilité de communiquer
d’une fagon native. Alors il vaut mieux trouver des techniques pour permettre au dispositif de
surveillance de s’adapter a I'utilisateur d’une fagon fluide.

Il a été démontré que les caractéristiques dynamiques des membres humains peuvent étre estimées
par un modele d'impédance variable ayant des propriétés viscoélastiques [191]. Afin d’optimiser les
conditions d’interfacgage, il est important de considérer les propriétés dynamiques des tissus mous de
I'utilisateur et de déterminer leur impact sur la stabilité du contact alors de reproductibilités. Notre
approche de surveillance et/ou de contrdle sera dédiée alors a mesurer I'effort des muscles dans un
groupe musculaire pour en dériver sa viscoélasticité et la reproduire dans les actionneurs tout en
veillant a la stabilité de cette interaction. Cela va permettre d’évaluer les conditions de la stabilité du
systeme tout en tenant compte des interférences possibles issues des grandeurs d’influence de
I’environnement du sujet et estimer ainsi la capacité stabilisatrice du systéme individu/structure afin
de converger vers un niveau de stabilité constant, tout en permettant une tolérance pour les
micromouvements de I'utilisateur.

De ce fait, un capteur intégré a I'interface Structure/Tissus, doit respecter certaines conditions dont
les plus importantes sont des propriétés mécaniques compatibles avec la contrainte corporelle (a
I'image d’'un mouvement musculaire par exemple) et des composantes piézoélectriques a minimas
maintenues.
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Afin d’optimiser les conditions aux limites des interfaces, une étude comparative PLA/PVDF sur les
propriétés électromécaniques des capteurs ‘Film’ et ‘Tissulaires’ a été menée et ceci en fonction de
leurs parametres technologiques. A noter que les échantillons en polymere PLA ont été choisis
conjointement avec le laboratoire LMCPA de I'UPHF et ceci dans le cadre du projet prestiflex alors que
les échantillons en polymere PVDF sont issus d’une collaboration avec le college de physique de
I’'Université de technologie de QingDao (chine).

Dans le but de quantifier les coefficients d14 du PLA et le d;3du PVDF nous avons d{ construire un
banc de caractérisation piézoélectrique. La technique consiste a mesurer la réponse électrique des
‘capteurs’ suite a des sollicitations mécaniques. Le but sera ensuite de faire le choix sur la nature du
capteur d’intégration en fonction de la qualité de sa réponse électromécanique.

A noter que dans la suite, les modalités expérimentales sur I'évaluation et la caractérisation du
comportement électromécanique des échantillons ont suivi la méme procédure et les mémes
conditions opératoires a la fois pour les Films en PLA et PVDF ainsi que pour les capteurs Tissulaires
en PLA et PVDF.

4.3 Capteurs film PLA

Au vu de ce qui a été décrit au chapitre 3, plusieurs films en polymeére PLA ont été considérés afin
d’établir un bilan de qualité en visant le bon compromis entre I'angle de coupe et le rapport
d’étirement mécanique de polarisation. Il est important de signaler que les propriétés
piézoélectriques des films et des fibres orientés de PLA sans additifs ont fait I'objet de plusieurs
travaux de recherches (Tableau 4- 1). Il a été démontré que les fibres étirées de PLA peuvent atteindre
des valeurs maximales de I'ordre de 16 — 23 pm/V et ceci selon les caractéristiques technologiques
adoptées. Ces études montrent que le taux d’orientation semble jouer un role trés positif sur les
performances piézoélectriques du PLA mais l'impact du taux de cristallinité reste complexe a
identifier, notamment lorsque des valeurs de cristallinité tres élevées sont obtenues. Cependant, des
études actuelles montrent que ces deux parameétres dépendent fortement des conditions thermiques
d’étirage voire de la pureté optique. Il convient donc d’analyser de plus prés I'impact de ces variables
sur les performances piézoélectriques.

Taux de | Taux dia(pm/V) | Taux d’étirage | T°C d’étirage | Pureté Références
Cristallinité d’orientation Optique
(%)
51,7 0,782 10,1 2 70 99,9 [192]
54,6 0,903 15,6 7 90 99,9 [193]

Tableau 4- 1 Extrait des propriétés piézoélectriques des fibres orientées de PLA (sans additifs)

Les échantillons PLA utilisés pour réaliser cette étude sont obtenus a partir de grades industriels de
PLA granulé (Nature Works & Total-Corbion) d’une qualité normalisée garantie.

Le Tableau 4- 2 ci-dessous résume les différentes caractéristiques techniques de ces produits.

69




Chapitre 4 Quantification de la dynamique tissulaire aux interfaces

PLA-Grade T°C transition vitreuse T°C de fusion D-Lactide (%) Références
Industriel Ratio isomére D
2003D 55-60 145-160 4,25 [194]
4032 55-60 155-170 2,1 [195]
L130 55-60 175 <1 [196]

Tableau 4- 2 Caractéristiques techniques industrielles PLA granulé

Rappelons que I'extrusion des films est suivie d’une étape d’étirage uni-axial pour développer les
caractéristiques électro-actives menant ainsi a trois catégories de capteurs (Tableau 4- 3) dont le
contact électrique est assuré par deux électrodes d’argents déposées par pulvérisation avec une

épaisseur moyenne d’environ 10 um.

PLA Code Taux d’étirage Epaisseur (um)
2003D 5,6 110
4032D 4,8 100

L130 51 120

Tableau 4- 3 Caractéristiques technologiques films PLA expérimentaux

4.3.1 Quantifications électromécaniques

4.3.1.1 Réponse mécanique

Du fait que le PLA se montre électro-actif selon une orientation de 45° par rapport a I'axe d’étirage
(sens des chaines moléculaires), il est alors caractérisé par le coefficient de cisaillement d,4. En
favorisant ce coefficient, la technique utilisée porte sur I'assemblage par collage des deux films
polymeéres identiques de sorte que I'excitation électrique engendre simultanément deux mécanismes
de déformation opposée dans les deux couches: un allongement dans l'une et une restriction
(contraction) dans 'autre de sorte que I'unité globale donne naissance a une poutre électro-active
‘vibratoire’ dans la mesure ol cette derniére est fixée rigidement d’'un c6té (déplacement nul) et libre
de l'autre (Figure 4- 1).

Vibrometre
Laser

Poutre vibratoire

Excitation
électrique
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e

- . ‘\‘u Il".
Fixation—_|

Déflexion
d;

e
....................
............

~

Figure 4- 1 Principe de mesure par vibrométre Laser de la portée de déflexion mécanique d’une poutre
(film electroactif PLA, PVDF) sous I’effet d’une excitation électrique (sinusoidale)
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La quantification des caractéristiques électromécaniques en déflexion a été réalisée sur un échantillon
a base de PLA 2003D (affichant le maximum en taux d’étirage de 5.6 par rapport aux autres). La Figure
4- 2 montre la déflexion en fonction de la tension appliquée aux bornes des poutres et ceci pour une
poutre ayant les caractéristiques dimensionnelles suivantes :

- Longueur = 35 mm, largeur = 4 mm et épaisseur moyenne=120um (avec électrodes).

Mesures expérimentales (3Hz)
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Tension électrique (V)
Figure 4- 2 Quantification des données expérimentales de la déflexion harmonique totale de la poutre
PLA2003D en fonction de différentes tensions d’une sollicitation électrique de 3Hz
appliquées aux électrodes (Conjointement IEMN — LMCPA)

Les courbes de la Figure 4- 3 présentent I’évolution de la déflexion en fonction de la tension électrique
appliquée aux bornes et ceci en généralisant "application sur trois fréquences différentes afin de
montrer la stabilité et la linéarité de ce type de capteur.
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Figure 4- 3 Evolution de la déflexion d'une poutre piézoélectrique en PLA 2003D en fonction de
plusieurs fréquences de sollicitation
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Les courbes montrent une déflexion maximale d’environ 0.04 mm associée a une tension d’ordre de
550V, ce qui méne par conséquence a un coefficient piézoélectrique d,4 de 'ordrede 6 + 1.4 pm/V.
Elles montrent également un comportement linéaire qui prouve par ailleurs un comportement
purement piézoélectrique.

Par comparaison aux films PLA 4032D & L130, dont I'activation de la déflexion mécanique nécessitait
une tension seuil de 1000V (4032D) et 600V (L130) montre bien que I'augmentation relative de taux
d’étirage optimise le comportement piézoélectrique et qui est dépourvue dans les films non étirés.

4.3.1.2 Réponse électrique dynamique

Afin d’estimer le taux de conversion en énergie électrique d’un film PLA considéré comme un capteur
électro-actif, ce dernier a été sollicité en mode flambage par un systéme a oscillation mécanique
sinusoidale a fréquence contrdlée.

Longueur Largeur Epaisseur Coefficient Module Permittivité
(mm) (mm) (um) Piézoélectrique Elastique (GPa) Diélectrique
(pm/V) (er)
40 4 110 6x1,4 1,98+0,3 2,15+0,1

Tableau 4- 4 Caractéristiques physiques du film PLA 2003D

Le Tableau 4- 4 résume les caractéristiques physiques du ‘transducteur’ PLA 2003D qui a été soumis
a des cycles de déformation d’amplitude et des fréquences variables. Nous pouvons constater sur les
courbes de la Figure 4- 4 que la tension électrique offerte par le capteur évolue linéairement en
fonction de la déformation imposée et ceci pour une sensibilité maximale de 0,63V (pour 1% de
déformation) associée a une fréquence de 20Hz. Une fréquence qui est en parfaite concordance avec
le domaine de la ‘mobilité corporelle’.
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Figure 4- 4 Comportement électrique en réponse a une déformation du film PLA 2003D
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Par ailleurs, I'estimation de tension efficace dans la réponse électrique du PLA donne acceés au calcul
de cette puissance. Pour des faibles taux de contrainte (déformations) qui résultent d’un taux
d’étirages de 2 par exemple, nous avons pu constater I'absence d’une réponse électrique significative.
Cependant, pour un taux d’étirage de 5,6 (PLA 2003D), la tension affiche une valeur de 66 mV pour
une déformation de 1% a 2Hz et de 640mV sous une sollicitation de 20Hz. La Figure 4- 5 montre
I’évolution de la puissance pour les deux fréquences employées.
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Figure 4- 5 Estimation sur le développement de la puissance électrique en déflexion

Les courbes montrent que cette puissance est de I'ordre de nanoWatt pour une fréquence de 2Hz et
elle peut atteindre quelques centaines de nanoWatt (410nW) sous la fréquence de 20Hz. Par une

approche d’interpolation, I'expression polynomiale avec une bonne approximation sera donnée par
I’expression suivante :

PpLa = 9,8E'10. f2, &2 (4.1)

Montrant que la puissance est une fonction quadratique de la déformation et de la fréquence
associée.

4.3.1.3 Réponse électrique Impulsionnelle

4.3.1.3.1 Dispositif de mesure expérimentale

Le montage expérimental est basé sur I'estimation de la réponse électrique instantanée du ‘capteur’
suite a une excitation mécanique standardisée d’une durée trés courte de I'ordre de 6 ms. En effet ce
choc mécanique résulte de I'impact d’une bille en acier d’'une masse de 4.071 g en chute inclinée sur
la cellule ‘capteur’ (Figure 4- 6). Le choix de I'inclinaison est fixé afin d’éviter tout rebondissement sur
la structure et assurer en conséquence une seule réponse d’'impact.

L’échantillon est pris en sandwich dans une cellule a serrage controlé. La répartition de I'impact
mécanique de la bille est assurée par des plagues métalliques externes en aluminium couvrant ainsi
deux plagues en polymere PDMS jouant le r6le comme des adaptateurs d’impédance mécanique
entre I'échantillon et les plaques et permettant ainsi I'isolation électrique.
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Plaque d'aluminium épaisseur:1mm

Echantillon a tester

Energie mmmmm) Energie
mécanique électrique

@ o EE,
AL
45" Plaque (PBS)

-/.E Echantillon
Plaque en aluminium

Figure 4- 6 Dispositif expérimental sur la répartition du choc mécanique sur une cellule sandwich a
capteur intégré

Bille métallique

oscilloscope

[

Le systeme d’acquisition des signaux est composé d’un oscilloscope numérique (Lecroy) associé a une
interface de mesure LabView, piloté par un ordinateur permettant ainsi I’affichage et le stockage des
données.

L’évaluation des caractéristiques électriques du film PLA (également pour le PVDF plus loin) est basée
sur l'estimation de la puissance (énergie) qui résulte de la réponse électrique du capteur. La
conservation énergétique du systeme permet d’écrire :

%mv2 = mgh (4.2)
Avec

e v:lavitesse de la bille au point d’impact (niveau plaque)
e m: masse de la bille en acier
e h:hauteur standardisée de la position initiale de la bille

e g :accélération de la pesanteur

Cela méne a estimer la vitesse v a I'arrivée par : v = ,/2gh =3,8 m/s

Par ailleurs, les énergies mécaniques (cinétique + potentielle) en point de départ ‘A’ et au point
d’arrivée ‘B’ de la bille s’expriment par :

Ema = Emp
(4.3)
ECA+ EpA = ECB + EPB

avec Epp = 0 (Energie potentielle zéro au point d’arrivée)

Conduisant ainsi a une Puissance mécanique ‘B,,” du choc :
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Bn = En/t = 49W (4.4)

Pour une valeur de E,, = 29,3.1073]

La Figure 4- 7 montre une trace électrique ‘Type’ de la réponse d’un capteur PLA d’une section de
1cm? au choc mécanique défini ci-haut. Cette morphologie résulte d’'une moyenne de 5 essais réalisés
sur des échantillons identiques (issus d’un méme film global) sous les mémes conditions opératoires.
Cette trace montre que l'amplitude (en valeur absolue) est d’environ 0,31V reflétant ainsi les
caractéristiques de la transduction électromécanique de ce type de capteur.
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Figure 4- 7 Réponse électrique du film PLA 2003D de 1cm? de surface suite a un choc mécanique de la
bille sur la surface de la cellule ‘capteur’

En estimant la durée de la réponse temporelle du signal entre le temps de montée (t;) et celui de la
descente (t,) a 10% d’amplitude, cela mene a calculer la puissance électrique produite par simple
intégration du signal sur la fenétre (t, -t;).

En respectant les modalités de mesures du cas précédent, la Figure 4- 8 montre la morphologie de la
réponse d’un capteur ayant 4cm? comme surface active. En comparaison avec le PLA de 1 cm?, nous
pouvons constater que la réponse en amplitude (de I'ordre de 0,32V) ne suit pas une loi linéaire. Par
contre, une légere amélioration dans la puissance a été enregistrée. Il est a noter que des mesures
ont été faites pour des surfaces intermédiaires dans une intervalle de 2 a 3 cm? mais nous nous
sommes limités aux échantillons des extrémes.
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Figure 4- 8 Réponse électrique du film PLA 2003D de 4cm? de surface active

4.3.1.3.2 Structure multicouche

Il est vrai que les performances électriques des PLA restent relativement ‘modestes’ et qui résultent
probablement du positionnement actif sur le dss traduisant ainsi une sensibilité latérale (dans un plan)
et non pas selon la ‘normale’ (perpendiculaire au plan du film). Afin d’améliorer ces caractéristiques,
plusieurs travaux ont été conduits sur I'empilement de plusieurs éléments conduisant a une structure
multicouche [197], [198].
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Figure 4- 9 Morphologie des réponses électriques pour des films PLA (1cm?) simple, empilement

doubles et triples
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La quantification des réponses électriques des différents signaux de la Figure 4- 9 montre qu’un
empilement alterné (en parallele) de 3 films PLA 2003D respectant ainsi la polarité la réponse
électrique globale s’est nettement augmentée par rapport aux essais précédents. La Figure 4- 10
montre le diagramme de cette évolution dont les valeurs numériques sont regroupées dans le Tableau

4-5.
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Figure 4- 10 Diagramme représentant I’évolution de la puissance électrique du ‘capteur’ PLA en
fonction des nombres des couches empilées (parallélement)

La Figure 4- 10 montre une augmentation notable dans la puissance et qui est proportionnelle aux
nombres des couches ‘capteur’. Cependant, les réponses électriques ont été entachées par un écart
type relativement élevé traduisant dispersions, qui résulte de I'effet de la colle d’assemblage estimée
d’une épaisseur relativement importante par rapport a I'épaisseur d’une couche par unité.

Nombre Tension Max Puissance Surface active Puissance
‘Couches’ (V) (mw) (cm?) mécanique
d’impact (W)
1 0,31+0,09 25,61 +0,01
2 4,72 £ 0,65 781 + 326 1 4,9
3 7,52 +1,07 2630+ 773

Tableau 4- 5 Regroupement des principales caracteéristiques électriques de ce type de capteurs

4.3.1.3.3 PLA-Structure Tissulaire (concept vu en chapitre 3 pages 56-57)

Le revétement des couches électro-actives des structures ayant des propriétés plus ou moins rigides
(exosquelette) nécessite des matériaux type tissulaire intégrable et biocompatible. Raison pour
laquelle nous avons donné une attention particuliere a la conception (chapitre 3) et la caractérisation
de ce type de ‘capteurs’ dans le but d’évaluer objectivement propriétés piézoélectriques de tel tissus.

Comme mentionné plus haut cette étude a été suivie conjointement avec le laboratoire IEMN et le
LMCPA de I’'UPHF en partenariat avec Contexbel. Une collaboration qui nous a permis d’accéder a des
structures tissulaires actives personnalisées.
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A rappeler que les fibres ‘textiles’ sont placées entre deux feuilles de PBS, ensuite le ‘capteur’
composite est pressé sous une force de 30KN a 120°C, métallisé ensuite par une couche de la plaque
d’argent assurant les électrodes de contact (Figure 4- 11).
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Structure composite Capteur 300um d'épaisseur

Figure 4- 11 lllustration schématique de la structure composite du capteur ‘Tissulaire PLA-PBS’

Afin d’évaluer les propriétés piézoélectriques de capteurs et permettre ensuite un élément de
comparaison, nous avons adopter, pour ces capteurs tissulaires, la méme démarche expérimentale
utilisée dans les caractérisations des ‘Films’.

La Figure 4- 12 traduit la déflexion mécanique du capteur composite en poutre ayant les
caractéristiques dimensionnelles suivantes :
e Longueur=70 mm

e largeur=4mm

e Epaisseur = 300 pm (revétement PBS et électrodes inclus)
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Figure 4- 12 lllustration schématique de la structure composite du capteur ‘Tissulaire PLA-PBS’

Par analyse de la courbe, nous pouvons constater une tendance asymptotique de la réponse
mécanique et ceci a partir d’une tension de 1000V. La déflexion mesurée est de I'ordre de quelques
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pum, associée a une valeur du coefficient piézoélectrique d,5 de I'ordre de 1pm/V. Dédiée a une
intégration (revétement) dans des structures d’assistances (type exosquelettes par exemple), cette
mesure a été complétée par I'estimation du comportement dynamique de ce type de composite
électro-actif, avec effet de charge, autour de ses fréquences de résonances. La Figure 4- 13 montre
que laréponse fréquentielle, effectuée par analyseur du réseau, est caractérisée par deux fréquences
de résonances, basse de quelques dizaines de KHz reflétant ainsi le mode en déflexion et une autre
fréquence de I'ordre d’une dizaine de MHz traduit une résonance en mode épaisseur.
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Figure 4- 13 Fréquence de résonance en mode flexion et en mode épaisseur du composite tissulaire en
fibre PLA

4.3.1.3.4 Comportement impulsionnel

La réponse électrique a un choc mécanique impulsionnel est donnée par la Figure 4- 14. La tension
développée est relativement supérieure a celle d’un film PLA. L'amplitude affichée est de 3.3V
conduisant ainsi a une puissance d’environ 0.35 W mais avec un écart type (dispersion) non
négligeable de I'ordre de 30%.
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Figure 4- 14 Réponse impulsionnelle du capteur composite Tissulaire en fibre PLA
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4.3.1.3.5 Comportement harmonique a fréquence forcée

Dans les applications ultrasonores en mode écho (scan) ou en transmission, I'approche nécessite un
coefficient de couplage de qualité afin de transmettre I'information avec un minimum d’incertitude.
Souvent ce coefficient est un élément clef dans la caractérisation et I'imagerie ultrasonore. La
recherche des applications ultrasonores sur un support souple et dynamique nous a conduit a explorer
la réponse harmonique de nos capteurs composites autour de la fréquence haute de résonance (mode
épaisseur). Il est évident que I'aspect souplesse et la flexibilité dynamique des sources ultrasonores
ouvrent la porte a des avancées technologiques importantes surtout dans les domaines de la santé et
du bien-étre [199].

Dans cet objectif, le capteur tissulaire PLA 16 (Textile 100% PLA/PBS) a été évalué en mode
transmission a travers une plaque de 1 mm d’épaisseur en PDMS ayant des propriétés viscoélastiques
adaptées a la peau humaine. Pour une excitation de 20 V en Radio Fréquence a 9 MHz, nous avons pu
relever 2 V environ a la réception (Figure 4- 15) mais avec un taux de fluctuation considérable lié
probablement a la dispersion des dipdles des PLA et qui ne favorise pas la génération des ondes en
mode épaisseur.
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Figure 4- 15 Réponse du capteur tissulaire en Emission (& gauche) /Réception (a droite) en Radio
Fréquence a travers une plaque en PDMS

4.4 Capteurs film PVDF

Dans cette étude le film PVDF est considéré comme élément de référence et de comparaison, vue la
stabilité de ses caractéristiques électromécaniques. Les modalités des découpes des échantillons ont
été respectées selon celles adoptées pour les films PLA (dans le méme sens que I'étirage). Le Tableau
4- 6 rappel les caractéristiques principales du Film PVDF utilisé dans notre étude.

Epaisseur Longueur | Largeur ds; dss Ks1 & Y
(rm) (mm) (mm) | (pm/V) | (pm/V) (GPa)
50 40 4 22 -33 12% | 12-13 3

Tableau 4- 6 Caractéristiques physiques du Film PVDF
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4.4.1 Comportement Mécanique

Comme pour les films PLA, la Figure 4- 16 montre I'amplitude de la déflexion d’une poutre PVDF en
fonction de la tension électrique appliquée aux bornes de la poutre selon I'approche expérimentale
de la Figure 4- 1.
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Figure 4- 16 Fonction de transfert électromécanique du film PVDF

Dans cette application, nous pouvons constater une déflexion par laquelle une loi linéaire entre
I’entrée électrique et la sortie mécanique du film et ceciindépendamment de la valeur de la fréquence
d’excitation dans la plage de la bande fréquentielle (trés basse) appliquée. La déflexion atteint 1 mm
pour une tension environ de 550 V.

4.4.2 Mise en équation

En principe, I'évaluation de 'amplitude de la déflexion donnera accés au coefficient piézoélectrique
par le biais de I'expression suivante :

2
dr = (3/8) d3; v (4.5)

Avec :

e d la déformation (m)

o ds; le coefficient piézo (m/V)

e [lalongueur de I'échantillon (poutre)

e t (m) épaisseur totale (film + électrodes)
o« le coefficient de non linéarité (estimé a 1)

e v latension appliquée (V)
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D’ol I'expression finale de d3; dans le cas du film PVDF :

t2
ds, = (8/3)dy—3 (4. 6)

Par exploitation des courbes de la Figure 4- 11, la valeur expérimentale du d3; pour une fréquence
de 3 Hz est alors de I'ordre de 20+1 pm/V (pour 23mp/V comme valeur industrielle) avec un intervalle

de confiance de 95% (Figure 4- 17).

1.2 4
Film PVDF sous une sollicitation
fréquentielle de 3 Hz
I ralle d
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A
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Tension électrique (V)
0.0 T T T T T T T T T T T 1
0 100 200 300 400 500 600

Figure 4- 17 Evolution de la linéarité et plage de confiance de la fonction de transfert
électromécanique du PVDF pour une sollicitation électrique de 3 Hz

Il est a noter que les valeurs issues des mesures effectuées avec des sollicitations fréquentielles de 5
Hz et 7 Hz se trouvent complétement dans la plage de confiance donnant ainsi une estimation sur la
marge d’erreur de I'ordre de 5 % (avec un indice de linéarité R? de 0.999).

4.4.3 Comportement Electrique
4.4.3.1 Réponse Dynamique

Afin d’accéder a des composantes électrique, une déformation sinusoidale de 20 Hz a été appliquée
au film PVDF selon le montage de la Figure 4- 18.

La réponse électrique montre un comportement quasi-sinusoidal caractérisée par un temps de
latence dans la forme du signal. Ce comportement en mode de flambage entre la plage de la

déformation [+AL, -AL] traduit le passage en une zone électriquement neutre.
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Figure 4- 18 lllustration schématique et réponse expérimentale du systéme de sollicitation mécanique
des polyméres PVDF électro actifs

En effet, I'allure des courbes montre que le PVDF développe des effets de charges sous I'effet d’une
déformation (traction) accélérée. Ces effets s’annulent du moment ou le déplacement mécanique se
trouve dans le régime de transition de phase (direction opposée) pour y apparaitre de nouveau, mais
dans un sens opposé conduisant a un courant ‘négatif’ conséquent d’un relachement accéléré, et une
fin de cycle.

Comme dans le cas du Film PLA, Le PVDF a été soumis a une série de déformations de fréquences
d’excitations variées. La Figure 4- 19 montre la tension développée linéairement en fonction de
I'amplitude de la déformation imposée sur la structure pour une valeur de 11V résultante d’une
déformation de 1.5% a 20Hz.

La puissance moyenne dans le cas du PVDF peut étre estimée directement par la lecture sur les
courbes de la Figure 4- 20 de la valeur de la tension divisée par la résistance de charge R de 1MQ
(résistance interne de I'oscilloscope), soit: P = V2 eff/ R
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Figure 4- 19 Loi de comportement électrique du PVDF suite a des sollicitations mécaniques
d’amplitudes et de fréquences variées
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Figure 4- 20 lllustration schématique de I’évolution de la puissance déduite par le PVDF pour deux
fréquences différentes a des amplitudes de déformations variées

Ces courbes montrent que la puissance est d’environ 1plW pour une déformation de l'ordre de 1.5%
de déformation a 2Hz et qu’elle peut atteindre le 120uW a 20Hz et ceci pour le méme taux de
déformation (1.5%).

Par la méme approche que dans le cas du PLA, I'expression parabolique de I’évolution de la puissance
pour le PVDF est exprimée par :

Ppvor = 1,2357 . 2. S2 (4.7)

Montrant la supériorité de la réponse PVDF en comparaison avec les réponses issues du PLA.
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4.4.3.2 Réponse Impulsionnelle

L’échantillon PVDF utilisé dans cette application est issu du film de base ayant les caractéristiques
physiques figurant dans le Tableau 4- 6. En utilisant le méme dispositif expérimental que dans le cas
du PLA, le PVDF se montre capable de générer une puissance électrique de 1,58W pour une puissance
mécanique choc de 4,9W.

La trace des Figure 4- 21, Figure 4- 22 montre la réponse électrique des deux échantillons PVDF ayant
deux surfaces actives différentes de 1cm? et de 4 cm?.

4
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Figure 4- 21 Réponse électrique d’un film PVDF de 1 cm? de surface suite a@ un choc mécanique
impulsionnel d’une durée de 6 ms (selon le plan expérimental de la Figure 4- 6)

Dans la plage temporelle (t, - t,), le PVDF d’une surface de 1 cm? affiche une tension maximale avec
une moyenne de 2.8V en valeur absolue développant ainsi une puissance de 0.5.35W. Egalement la
surface de 4 cm? offre une puissance de 1.9 W associée a une tension de 5.3V en moyenne. Par le
biais de ces résultats, nous pouvons estimer que les échantillons PVDF présentent un facteur de
conversion de 30 %

Contrairement a la réponse en PLA dans les mémes conditions opératoires, |la puissance offerte par le
PVDF augmente proportionnellement avec la surface active de I’échantillon. Nous avons pu estimer
que la puissance surfacique sera de I'ordre de 0,5W/cm?. Cette conclusion est d’une utilité certaine
dans des systémes autonomes a électronique intégrée. En effet, une surface de 1mm? pourra
développer une puissance de 5 mW capable d’assurer un courant électrique suffisant pour répondre
aux besoins énergétiques dans des applications connectées.
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Figure 4- 22 Réponse électrique d’un film PVDF de 4 cm? de surface suite & un choc mécanique
impulsionnel d’une durée de 6 ms (selon le plan expérimental de la Figure 4- 6)

Le Tableau 4- 7 résume les valeurs électriques issues des réponses électriques par excitation
impulsionnelle du PVDF comme capteur

Surface Tension Puissance Masse Vitesse Puissance | Inclinaison
active maximale électrique | projectile | projectiled | d’impact | trajectoire
(cm?) V) (W) 9) Pimpact (W)

(m/s)
1 2,78 +0,17 0,5+0,17 4,07 3,8 49 45°
4 5,3+0,23 1,9+0,67

Tableau 4- 7 Estimation de la puissance utile des deux échantillons de surfaces 1cm? et 4cm? issus du
méme film PVDF

4.4.3.3 Capteur Tissulaire en fibre PVDF

Le capteur tissulaire en fibre PVDF a été élaboré sur la base du procédé ‘électrofilage’ évoqué en
chapitre 3. Rappelons que l'orientation aléatoire des mats fibreux fabriqués par électrofilage
conventionnel peut limiter des applications potentielles, non seulement dans les domaines qui
nécessitent un transfert de charge direct et rapide ou des structures régulieres et uniformes, mais
aussi dans le domaine de l'ingénierie tissulaire. Alors, il est important de générer des fibres ultrafines
(nano-fils) a morphologie contrélée donnant accés a un développement émergeant des dispositifs
flexibles/extensibles basés sur des polyméres conducteurs et piézoélectriques exploitant les
déformations induites par de petites forces, par pression, vibration mécanique,
allongement/compression, flexion ou torsion.

Les capteurs Tissulaires en fibre PVDF utilisés dans cette partie du travail sont réalisés au ‘College de
Physique de I'Université de QingDao (chine)’ dans le cadre d’une co-direction de cette thése. Un
dopage varié en particule de Titanate de Barium (200 nm de diameétre) et du graphéne a été introduit
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d’une maniere contrélée afin d’améliorer a la fois les composantes électriques et mécaniques en
flexibilité (Figure 4- 23).
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Figure 4- 23 Quantification de I'effet synergique d’un composite sur I'amélioration des performances
électromécaniques d'un capteur tissulaire nano-filés flexibles

En effet, La solution de base est constituée d’un solvant mixte de N-Dimethylformamide et d'acétone.
Les nano feuilles de graphéene ont d'abord été dispersées par ultrasons dans le solvant mixte pendant
une durée de 2 heures. Ensuite des nanoparticules de BT ont été ajoutées sous une agitation
mécanique. Enfin, la poudre de PVDF a été dissoute dans le complexe résultant. Le mélange a été
homogénéisé par agitation de 3 heures sous une température contrélée a 50 °C. Dans la série de
solutions de graphéne/BT/PVDF, la proportion en poids (par rapport a I'ensemble de I'additif) de
nanoparticules de BT a été fixée a 3% pour une série variable en pourcentage de nano-feuillets de
graphene telque : 0.00 %, 0.05 %, 0.10 %, 0.15 %, 0.20 % et 0.25 %. La solution menant a un PVDF pur
a été préparée pour avoir un élément de comparaison standardisé.

Les courbes de la Figure 4- 24 montrent la réponse électrique du capteur tissulaire PVDF dopé par
3% de BT et 0.25% de GNr vis-a-vis de celle du capteur référence. Nous pouvons constater I'effet
positif du dopage sur les composantes électriques du signal suite a la sollicitation mécanique imposée,
menant ainsi 'amplitude a un niveau de référence dans la partie active du signal, une flexibilité
marquante par la sensibilité quasi-instantanée du capteur ([0, 100 ms]) et un amortissement
remarquable dans la trainée du signal.
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Figure 4- 24 Réponses électriques comparatives des deux capteurs PVDF : de référence et avec un
dopage de 3%BT et 0.25%Gnr

Afin de définir I'optimum technologique du capteur, le protocole de mesures de la Figure 4- 6 a été
appliqué sur les échantillons a dopage varié en graphene. La Figure 4- 25 montre clairement que le
choix d’un PVDF tissulaire dopé par 3% de BT et 0.25% GNr est I'élément donnant une qualité
meilleure par rapport a celui (ou ceux) ayant un dopage inférieur a 0.25% GNr.
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Figure 4- 25 Courbes comparatives montrant la réponse électrique issue des deux échantillons PVDF a
dopage varié ayant subi les mémes conditions opératoires

4.4.3.4 Comportement harmonique a fréquence entretenue (PVDF/3%BT/0.25%Gnr)
Comme dans le cas du capteur tissulaire PLA, nous avons procédé a la caractérisation harmonique de

celui en PVDF optimisé. En effet, ce capteur a été évalué en mode transmission. L'émetteur/récepteur
sont couplés par une plague PDMS de 1 mm d’épaisseur. Pour une excitation de 20 V en Radio
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Fréquence a 12 MHz, nous avons pu relever a la réception (Figure a droite) une amplitude de 10 V
environ (Figure 4- 26) confirmant ainsi la qualité optimale d’une telle configuration technologique.
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Figure 4- 26 Réponse harmonique en transmission d’un Emetteur/Récepteur en capteur tissulaire
PVDF/3%BT/0.25%Gnr

4.5 Capteur : Critere de choix

Jusqu’au la, nous avons étudié principalement deux catégories des matériaux (Films et fibres
tissulaires) sensés répondre a nos exigences en termes d’intégration, de performance piézoélectrique,
de biocompatibilité et de flexibilité.

Le Film PLA présente des caractéristiques électromécaniques relativement faibles. Son facteur de
conversion a été évalué a 60 mV/W contre 0,5 V/W pour le PVDF. Bien que I'association de plusieurs
couches de PLA ont permis une amélioration nette de la conversion énergétique, ces capteurs
multicouches ont par contre présenté une dispersion importante des mesures.

De plus, nous avons eu aussi I'opportunité de caractériser un composite en fibre tissulaire. La
piézoélectricité de ce dernier a été démontré par deux méthodes différentes: La réponse
impulsionnelle et couplage par transmission. Le composite PLA a donné des résultats satisfaisants
mais qui ont resté trop modestes par rapport aux caractéristiques offertes par le capteur tissulaire
PVDF amélioré.

Aprés analyse métrologique des données (estimées ci-haut) issues des caractéristiques
électromécaniques des matériaux utilisés dans cette étude, nous pouvons conclure que
I’élément PVDF/3%BT/0.25%Gnr est favorablement positionné (Figure 4- 27) comme capteur
électro-actif flexible capable de répondre a nos exigences expérimentales d’intégrations ou/et comme
revétement actif dans une structure rigide (exosquelette).
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Figure 4- 27 Présentation comparative sur le pouvoir de conversion électrique de chaque type de
capteur (Film et Tissus) suite a une sollicitation mécanique standardisée et appliquée dans
les mémes conditions opératoires

4.5.1 Application expérimentale

4.5.1.1 Normalisation métrologique

Les structures thérapeutiques ou d’assistance ont été congues de maniere a suivre la morphologie
des membres humains auxquels elles sont attachées. Afin d’évaluer le phénoméne dynamique
résultant, il nous a apparu nécessaire d’étudier et de quantifier le couplage a I'interface dans le but
d’assurer la transmission des forces issues des contraintes dynamiques des muscles vers la structure
en question (cas d’un sujet assisté par exemple).

Etant donné que la morphologie varie de maniere importante d’un sujet a un autre et méme pour un
seul sujet la cinématique dynamique (muscles, articulations, ...) est trés complexe qui résulte de
I'interaction de surfaces osseuses couplées a des actionneurs distribués que sont les muscles, alors il
nous a été nécessaire d’étudier le probléme lié a la variabilité de transmission des contraintes
(déplacements) dans I'espace de travail observé lors de I'application. Ce phénomeéne a été en grande
partie maitrisé par la quantification de la charge mécanique exercée par la structure a l'interface. La
Figure 4- 28 montre le concept mécanique mis en place pour contréler les forces appliquées a
I'interface a I'instant ‘t’;. Le but est de standardiser la valeur de la pression (contrainte) appliquée au
départ.

A cet effet, une nacelle porteuse de charge a été montée de maniere a exercer une contrainte sur le
capteur tissulaire PVDF/3%BT/0.25%GNr pris en sandwich entre un support rigide fixe et un autre en
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polymeére flexible attaché a la nacelle. Ce dernier a été choisi de sorte que ces propriétés
viscoélastiques menent a une impédance mécanique ‘adaptée’ avec celle de la masse musculaire de
la zone d’application.

Contrainte appliquée
par effet de charge (C,)

aque po ynwere@ Capteur Tissulaire
|

Plague fixe

Charge C;

Figure 4- 28 Illustration schématique de la nacelle dédiée a la quantification par effet de charge (C;)
des contraintes appliquées au capteur tissulaire

Le Tableau 4- 8 donne les différentes valeurs massiques ainsi que la conversion en pression des
charges ‘Nacelle + C;” appliquées sur le capteur. Les courbes de la Figure 4- 29 montrent les réponses
électriques relatives du capteur en fonction de la charge C;(i = 0 ... 6) appliquée.

Type Charge Poids (g) Pression (N)
Nacelle 100 0,98
C1 100 0,98 + 0,98
Cc2 200 0,98 + 1,96
Cc3 300 0,96 + 2,94
Ca 400 0,96 + 3,92
C5 500 0,96 + 4,90
C6 600 0,96 + 5,88

Tableau 4- 8 Syntheése des charges appliquées axialement sur le capteur
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Figure 4- 29 Réponses du capteur tissulaire amélioré par effet de charge ascendante montrant
sa sensibilité et sa stabilité électromécanique dans le temps (contrainte constante
appliquée sur 10 sec du temps)

La Figure 4- 30 montre la conversion en puissance normalisée des réponses électriques qui, dans
I'intervalle [0, 700g], suivent une loi exponentielle en fonction des charges et qui donnent acces a
identifier une valeur de référence sur la pression appliquée. A noter que la valeur de 5 mv, associée a
la charge de la nacelle a été adoptée, dans la suite, comme une valeur de référence reflétant la
pression normalisée de départ exercée a l'interface par la structure (a capteur intégré) sur le support
musculaire du sujet.
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Figure 4- 30 Puissance électrique normalisée issue de I'amplitude du signal par conversion
électromécanique des charges appliquées au capteur tissulaire PVDF/3%BT/0.25%Gnr

4.5.1.2 Couplage Homme-Structure a 'interface

Afin de valider le concept (capteur tissulaire /structure) a l'interface, nous avons procédé par un
revétement ‘capteur’ sur la surface interne d’une structure ‘Thermoplaste’ moulée a la forme du
membre en question. Dans la suite de cette application, nous avons examiné la dynamique musculaire
de I'avant-bras (Figure 4- 31) et de la zone ‘Long péronier latéral’ de la jambe (Figure 4- 33) avec des
mouvements controlés (de haut en bas et inversement) de la portée du poignet pour le bras et
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également de la cheville pour la jambe. Le transfert des signaux multiples a été assuré par un systéme
d’acquisition ‘LabView’ associé a un oscilloscope numérique ‘Lecroy’.

Région postérieure
du bras

m brachioradialis

Epicondyle médial

m triceps Région postérieure
dgg avant-bras

Figure 4- 31 Application in situ sur la dynamique musculaire de 'avant — bras
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Figure 4- 32 Signature du comportement mécanique du ‘Long péronier latéral’

Il est a noter que pour une question de commodité expérimentale et éthique (interaction humaine)
nous avons choisi de pratiquer dans la suite des mesures sur I’avant-bras.

4.5.1.3 Evaluation Expérimentale
Afin d’évaluer la convergence du modele numérique étudié en chapitre 2 et qui fait apparaitre
contraintes dynamiques (déplacements) musculaires a des profondeurs variées dans les tissus

biologiques (avant-bras), la morphologie des courbes de la Figure 4- 17 montre bien la haute

94



Chapitre 4 Quantification de la dynamique tissulaire aux interfaces

concordance entre le modele établi et les résultats expérimentaux d’une réponse instantanée
reflétant I'image de la contrainte dynamique (déplacement) a l'interface (Figure 4- 33).
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Figure 4- 33 Illustration montrant la bonne concordance entre les relevés expérimentaux (haut) d’une
contrainte instantanée (quelque ms) a l'interface avec les courbes de la déformation issues
du modéle numérique établi (bas)

Cette similitude permettra dans des applications pratiques réelles qu’a partir de la réponse a
I'interface, de pouvoir estimer expérimentalement le comportement dynamique en profondeur des
tissus musculaires afin d’apporter, par exemple, une thérapie adaptée dans le cas d’une application

clinique.

95



Chapitre 4 Quantification de la dynamique tissulaire aux interfaces

4.5.1.4 Analyse de la signature dynamique

La Figure 4- 34 montre un signal ‘type’ de la dynamique musculaire a mouvement lent. La durée active
de 2 sec stimule un mouvement quotidien du membre du sujet. Comme mentionné plus haut, la
normalisation de 'emplacement de la structure autour du bras ou/et la jambe est controlée par le
niveau électrique 5 mv de référence qui figure sur les zones 1 et 3 du signal. La zone 2 n’est autre que
la réponse du mouvement mécanique exercé a l'interface muscle/capteur.
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Figure 4- 34 lllustration montrant un signal ‘type’ de la dynamique musculaire regu par le capteur
tissulaire a l'interface

Afin de quantifier les caractéristiques électriques de la zone 2 du signal, nous avons appliqué un
fenétrage numérique sur la zone active apres avoir éliminé le niveau de 5 mv par une procédure de
déconvolution. Cette démarche en traitement du signal associée a I'enveloppe conduit a une
configuration des grandeurs quantifiables et comparables et ceci en estimant les valeurs du ‘Temps
de Montée (Tm)’, de ‘I’Amplitude (A)’, de la ‘Durée (D)’, du “‘Temps de Descente (Tp)’ et de la puissance
par intégration (Figure 4- 35).
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Figure 4- 35 Grandeurs caractéristiques de 'enveloppe du signal

4.5.1.5 Validation préliminaire sur banc d’essai

Afin d’évaluer la performance du systéme et donc la méthode du revétement ‘capteur’ a l'interface,
plusieurs campagnes d’expérimentation ont été conduites. Nous avons visé dans cette démarche
expérimentale 6 catégories de populations classées de la maniéere suivante :

v' Catégorie | : Population ‘Arc’ de 5 femmes 4ge de 30 3 33 ans
Catégorie Il : Population ‘Buc’de 5 hommes age de 30 a 33 ans
Catégorie Il : Population ‘Ces’de 3 femmes age de 30 ans
Catégorie IV : Population ‘Dus’ de 3 hommes age de 30 ans

Catégorie V : Population ‘E’ de 5 hommes age de 30, 40, 50, 60 et 70 ans

AR NEENEE NEEN

Catégorie VI : Population ‘F’ d’1 sujet ‘en rééducation du poignet par Kino-thérapie’ ; suivi

sur 3 mois

Avec :

o ‘A’ & ‘Buc’ sujets ayant une activité quotidienne classique

e ‘Ces’ & ‘Dus’ sujets ayant une activité physique réguliere

e ‘E’ population a variation d’ages

e ‘F sujet a vocation thérapeutique
Dans le but de limiter la dispersion de mesures, une moyenne de 5 signaux consécutifs a été appliquée
par sujet (dans les mémes conditions opératoires) et qui a ramené a 8 % I’écart type au sein du méme
sujet. A noter que cette dispersion résulte probablement du positionnement spatial de la structure

autour du bras (de la jambe) et des effets de la qualité d’intégration du ‘capteur’ dans la surface
interne de la structure.
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Ci-dessous (Figure 4- 36) les signatures- types issues des catégories ‘Arc, Buc, Crs & Dus’, montrant ainsi
la différence morphologique des signaux entre gendre et hygiene de vie. Ces traces montrent
également une différence nette de 'amplitude vue par la variation d’échelle pour les sujets examinés
(Tableau 4-9).

Signature 'bras' femme Classique Signature 'bras' homme Classique
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Figure 4- 36 Signatures électriques issues des conversions mécaniques du mouvement musculaire du
‘bras’ par le capteur tissulaire a l'interface Structure/Peau

Ca tégor ie ‘Arc’ ‘Buc’ Ces’ ‘Dus’
Amp (mv) 12,4+1.2 18,3+1,6 14,1+£2,2 23,5+1,9
Tableau 4- 9 Relevé d’amplitudes moyennes des signatures

4.5.1.6 Evaluation des grandeurs caractéristiques

Dans le but de faire une étude comparative par catégorie, nous avons procédé a quantifier une
moyenne de chaque grandeur caractéristique estimée selon le découpage temporel et spatial de la
Figure 4- 35. L’analyse de I'enveloppe de chaque signal a été assurée par un programme développé
sous l'architecture LabVIEW qui par seuillage détermine les valeurs spatio-temporelles des points
critiques recherchés. En effet, I'acces a 'amplitude ‘Amp’ se fait par le repérage du niveau du ‘Max’
et sa ‘position’ (indice). C’'est cette derniére qui, aprés normalisation, délimite les deux zones de la
courbe d’enveloppe permettant ainsi de définir en aval le ‘Ti’, en amant le ‘Ty’. Ensuite la durée totale
du signal actif est calculée. Enfin, I'intégration numérique de la partie active de I'enveloppe sur la
durée ‘D’dresse une image de la puissance engendrée par la dynamique musculaire. Le Tableau 4- 10
donne la moyenne de chacune des caractéristiques par catégorie, mais hormis les catégories ‘E’ & ‘F
qui nécessitent plutdt un suivi dans le temps.
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‘Arc’ Buc’ ‘Crs’ Dus’
Amp(mv) 12,4 18,3 14,1 23,5
Tu(us) 342 522 189 346
To(us) 116 281 323 212
D(us) 1005 1790 1396 1881
Pnormatisée 0,32 0,69 0,43 1

Tableau 4- 10 Valeurs moyennes des grandeurs spatio-temporelles des
caractéristiques des signaux dynamiques a l'interface

Une analyse croisée des grandeurs issues des catégories ‘Arc, Buc, Crs & Dus’ font sortir des indicateurs
clefs sur les caractéristiques physiques voire physiologiques de la dynamique musculaire. En effet, le
niveau d’amplitude “Amp’ haut et la durée courte du temps de descente ‘Tp” sont révélateurs d’une
‘élasticité développée’ de la masse musculaire. L’estimation du temps de montée ‘Ty” est un indicateur
du mécanisme musculaire. Il est proportionnel a la lenteur de la dynamique du mouvement. Alors que
la grandeur de la durée ‘D’ de la partie active du signal, une fois couplée avec la valeur de I'amplitude
donne accés a la puissance ‘P’(de la masse musculaire ) par intégration de I'air de I'enveloppe [10%,
90%] du signal.

Quant aux catégories ‘E’ et ‘F’, la Figure 4- 37 montre, par le biais des signatures (mécaniques), la
morphologie du signal évoluant par phase (Figure 4- 37 a)) et par age (Figure 4- 37 b)). L’étude
qualitative des signaux a une échelle standardisée montre une évolution nette des caractéristiques
dynamiques résultantes.

(a) (b)
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Figure 4- 37 a) Signatures d’un suivi thérapeutique (gauche) et b) Signatures d’un suivi par dge
(droite)
La Figure 4- 37 a) concerne un sujet en voie thérapeutique (rééducation du poignet) montre a des
stades différents (‘t;” deux semaine apres le début du traitement, ‘t, =t; + 1 mois’ et t3=t, +
1 mois’) une évolution cohérente des grandeurs mesurées et notamment I'amplitude Amp’ et le
temps de descente ‘Tp’. Méme constat sur la Figure 4- 37 b), rien que par le biais de la puissance
estimable et quantifiable, montre un relachement de la dynamique musculaire avec I'age.
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4.6 Conclusion

Dans ce chapitre, une évaluation expérimentale d’une approche visant la quantification du
mouvement humain par le biais d’un capteur électro-actif tissulaire intégré dans une structure rigide
(sous forme d’un revétement interne) a été présenté. Afin de converger vers une configuration
dimensionnelle et spatiale de ce capteur a I'interface ‘Peau/Structure’ et assurer ainsi un coefficient
de couplage permettant la transmission de la signature dynamique musculaire dans des conditions
optimales, nous avons mené une étude comparative sur différents types de capteurs en polymere
actif.

En effet, a I'issue d’'une démarche expérimentale sur la quantification métrologique des différents
éléments électroactifs élaborés en capteurs film et capteurs tissulaire PLA, PVDF (dopé), un choix sur
le capteur tissulaire PVDF avec un double dopage fibre Titanate de Baryum a 3% et en nano-feuille de
Graphéne a 0.25% (PVDF/3%BT/0.25%Gnr) a été validé. Cette configuration a affiché un optimum sur
les caractéristiques physiques recherchées en conversion électromécanique et en flexion.

Vue sa sensibilité et sa stabilité, ce composite a été testé dans le suivi des caractéristiques
physiologiques de la dynamique musculaire de I'avant-bras sur des sujets variés. Bien que les résultats
soient plus que prometteurs ouvrant la voie a des application plus avancées dans le domaine
thérapeutique et médical, il sera intéressant que cette approche fasse |'objet, dans une perspective
proche, d’'un plan d’expérience grandeur nature et a grande échelle permettant de dresser un abaque
tenant compte de la variabilité des sujets en termes de genre, age, hygiene, de vie, ....
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Conclusion générale

Ce travail qui a fait I'objet d’une collaboration étroite avec I'Institut technologique de I'université de
QingDao porte sur le comportement physique des tissus biologiques couplés a un capteur tissulaire
flexible intégré dans un substrat solide. La quantification des interfaces tissus/substrat doté des capteurs
électromécaniques nano-fils flexibles et extensibles était notre objectif principal.

Dans le premier chapitre, nous avons présenté une étude bibliographique sur les progres ultérieurs des
capteurs adaptables et extensibles dans I'ingénierie de la santé et du bien-étre. Nous avons mis la lumiéere
sur des systemes de mesure exploitant des capteurs intégrés dans des dispositifs potentiellement dotés
d’un module d’analyse croisé en intelligence artificielle tout en concluant que la majorité des applications
portent principalement sur les mécanismes dynamiques de I'homme et que le développement d'un
nouveau dispositif vibratoire autonome biocompatible associé a un modéle multicouche représente un
enjeu trés important.

L'implantation des capteurs flexibles mariant le corps sera au coeur de nos préoccupations en termes
d’adaptations, d'interactions capteurs/tissus et de la biocompatibilité des éléments rayonnants. Dans ce
cadre-la, une question se pose : comment les couches impliquées interagissent-elles les unes avec les
autres? Dans ce but, le chapitre 2 a été consacré a cette approche dans lequel nous avons développé un
formalisme matriciel d’'un modele visant les comportements dynamiques dans un milieu multicouche
viscoélastique. Nous avons visé également la quantification des grandeurs physiques mises en place en
combinant les caractéristiques physiques et mécaniques de chaque couche (tissus biologiques) avec les
conditions d'interaction contraintes et le déplacement aux interfaces. Afin d'optimiser les conditions mis
en jeu, un modeéle élément fini a été abordé dont les composantes déformation/contrainte a l'interface
ont été considérées comme des variables du modeéle.

Par ailleurs, les nombreux défis médicaux en termes de diagnostic ou/et du traitement thérapeutique sont
les précurseurs d'innovations dans les domaines que nous entendons explorer. Le caractere continu de la
mesure est souvent plus difficile a obtenir et seuls quelques dispositifs contraignants permettent une
surveillance continue des propriétés physiologiques d'un individu dans un centre spécialisé. Compte tenu
des limites et des difficultés de certaines applications (4ge, mobilité, ...), notre travail dans le chapitre 3 a
été orienté sur le développement d'un systeme d'information potentiellement autonome et connecté
capable de collecter des données physiologiques de natures variées. Dans le but d’identifier un optimum
du choix sur la nature du capteur a mettre en ceuvre, une série d’expérimentations a été suivie sur la
caractérisation de la réponse électromécanique de deux types de capteurs electro-actifs de nature
chimique différente :

1. Un PLA avec effet positif de I'étirement sur le coefficient piézoélectrique,

2. Un PVDF dopé par des pourcentages controlés de BaTiOs et des GNr.

Cependant la conception des capteurs par des nano-fils électroactifs empilés a été heurtée par certaines
limitations dans la réponse de la composante électrique. Pour remédier ce probleme, différentes
structures d’électrofilage ont été testées a I'Université de QingDao et ceci en changeant la forme du
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collecteur ou en utilisant un champ électrique intense servant a diriger la trajectoire des nano-fils du bout
de I'aiguille vers le collecteur donnant ainsi une structure tissulaire active et relativement homogéne. Un
plan d’expérience a été mis en place afin de calculer a chaque fois la puissance relative de sortie du
capteur et de mettre en relief |a relation entre cette puissance et la composition du capteur. L'expérience
montre clairement une dépendance logique entre 'empilement de nombre des couches tissulaires et la
puissance électrique résultante.

Quant au chapitre 4 qui a porté sur la quantification dynamique des interfaces humain-structure, montre
en premier temps la contrainte liée a la transmission de I'information d’une fagon native. Alors il fallait
mieux se tourner vers des techniques permettant au dispositif de surveillance de s’adapter a I'utilisateur
d’une facon fluide. L'intégration des capteurs tissulaires flexibles a I'interface montre clairement I'intérét
de cette approche a suivre la dynamique physiologique d’un sujet donné sans pour autant interrompre
ou restreindre les mouvements de la personne en question. Afin de valider le concept, une évaluation
expérimentale a été présentée et mise en ceuvre. Nous avons ensuite convergé vers une configuration
optimisée de ce capteur a l'interface ‘Peau/Structure’ en assurant un coefficient de couplage permettant
la transmission de la signature dynamique musculaire dans des conditions optimales. Ces conditions ont
été le résultat d’'une étude comparative menée sur différents types de capteurs en polymeére actif dont
I'optimum a été trouvé dans une configuration tissulaire en PVDF avec un double dopage en fibre de
Titanate de Baryum a 3% et en nano-feuille de Graphéne a 0.25% (PVDF/3%BT/0.25%Gnr).

Au cours de cette these, les résultats obtenus sont plus que prometteurs ouvrant la voie a des applications
plus avancées dans les domaines de la surveillance, thérapeutique et médicale. Il sera intéressant que
cette approche fasse |'objet, dans une perspective proche, d’un plan d’expérience grandeur nature et a
grande échelle permettant de dresser un abaque tenant compte de différente variabilité des sujets en
plusieurs termes de genre, age, hygiéne, de vie, etc...
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Approche physique pour quantifier le comportement mécanique des
interfaces tissus biologiques/capteurs nano-fils électroactifs

Résume : Ce travail porte sur la quantification du comportement physique des tissus biologiques
couplés a un capteur tissulaire flexible intégré dans un substrat solide. L'objectif est de créer des
interfaces sensibles entre la peau et le substrat (exosquelette réactif) en intégrant des capteurs
électromeécaniques nano-fils flexibles et extensibles dont la conception est basée sur des fibres en
polymere électroactifs optimisés. Afin d'optimiser les conditions aux interfaces, un modéle
élément fini a été abordé dont les composantes déformation / contrainte a l'interface sont
considérées comme des variables du modéle, validé ensuite par un formalisme mathématique
modélisant le mouvement dynamique dans un milieu multicouche viscoélastique et ceci en
combinant les conditions aux limites et les caractéristiques physiques et mécaniques de chaque
couche afin d'évaluer les interactions dynamiques aux interfaces.

Mots clés : Tissus biologiques, capteurs nano-fils électroactifs, comportement physique,
interfaces, milieu multicouche.

Physical approach to quantify the mechanical behavior of biological
tissue/electroactive nanowire sensors interfaces

Abstract: This work focuses on the quantification of the physical behavior of biological tissues
coupled to a flexible tissue sensor embedded in a solid substrate. The objective is to create sensitive
interfaces between the skin and the substrate (reactive exoskeleton) by integrating flexible and
extensible nano-wire electromechanical sensors whose design is based on optimized electroactive
polymer fibers. In order to optimize the conditions at the interfaces, a finite element model has
been approached whose deformation / stress components at the interface are considered as model
variables, then validated by a mathematical formalism modeling the dynamic movement in a
viscoelastic multilayer medium and this by combining the boundary conditions and the physical
and mechanical characteristics of each layer in order to evaluate the dynamic interactions at the
interfaces.

Keywords: Biological tissues, electroactive nano-wire sensors, physical behavior, interfaces,
multilayer medium.






