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Résumé 

Dans ce mémoire, nous présentons de nouvelles architectures de différents biocapteurs 

électrochimiques discrets et intégrés appelés potentiostats. Tous les potentiostats 

développés sont basés sur une structure entièrement différentielle pour une meilleure 

sensibilité et une meilleure précision. Deux conceptions discrètes à un et quatre canaux 

ont été proposées. La conception discrète à un canal détecte la molécule de dopamine 

avec un courant de l’ordre du nA et une consommation électrique de 120 mW. Cette 

architecture a été développée sur une carte de circuit imprimé (PCB) de 20 mm x 35 mm. 

L’architecture discrète à quatre canaux est la version améliorée de la précédente en termes 

de superficie, de sensibilité et de consommation électrique. Une autre version du 

potentiostat, implémentée sur un PCB de 15 mm x 15 mm, peut mesurer les courants 

d’oxydoréduction dans la plage du pA avec une consommation de puissance de 60 mW. 

L’avantage de la structure à multicanaux est qu’elle offre des sensibilités différentes allant 

du pA au mA pour chaque canal. Une chambre microfluidique de 7,5 mm x 5 mm avec 

deux entrées et une sortie a été déposée sur le PCB. Une solution saline tampon au 

phosphate (PBS) avec une solution de ferrocyanure a été utilisée pour tester 

la fonctionnalité du système réalisé. La voltampérométrie cyclique a été utilisée comme 

technique de détection. Un comportement linéaire a été observé lorsque la concentration 

des neurotransmetteurs change. 

De plus, un potentiostat intégré a été proposé et fabriqué en technologie CMOS 

180 nm, basé sur une structure entièrement « différentiel de différence » (Fully 

Differential Diffrence Amplifier FDDA) pour une faible consommation de puissance et 

un système à haute sensibilité. Cette nouvelle configuration a été conçue pour la détection 

des neurotransmetteurs en très faible concentration avec un faible bruit et une plage 

dynamique élevée. Cette architecture intégrée peut détecter les courants dans une plage 

inférieure au pA avec un bruit d’entrée faible de 6,9 μVrms tout en consommant 

seulement 53,9 μW. Le potentiostat proposé est dédié aux dispositifs implantables à 

faible consommation de puissance et à sensibilité et linéarité élevées. 

 

http://www.linguee.com/french-english/translation/projet+r%C3%A9alis%C3%A9.html


 

iv 

 

Abstract 

In this thesis, we present different discrete and integrated electrochemical biosensors. 

All these designed potentiostats are based on fully-differential architecture to enhance 

sensitivity and accuracy. Two complete single channel and four-channel discrete designs 

were fabricated. The single channel discrete design imaged the dopamine 

neurotransmitter with the sensed current of approximately low nano-ampere and power 

consumption of 120 mW implemented on a 20 x 35 mm PCB. The four-channel discrete 

design was the improved version of previous one in terms of area, sensitivity and power 

consumption. The 15 x 15 mm PCB was able to measure the reduction-oxydation currents 

in the range of high pico-ampere while consuming 60 mW. The advantage of the 

multichannel architecture is to provide a system with different sensitivity going from pA 

to mA for each channel. A microfluidic 7.5 x 5 mm chamber with two inlets and one 

outlet was bonded to the PCB. A phosphate buffered saline (PBS) with ferrocyanide 

solution was used to test the functionality of the implemented system. Cyclic voltammetry 

has been used as a detection technique. A linear behavior had been observed when the 

neurotransmitter concentration changed.  

An integrated CMOS potentiostat was designed and fabricated in 180 nm technology 

based on a fully-differential-difference architecture for a low power consumption and also 

high sensitivity system. This new architecture was designed in order to sense ultra-low 

concentration of neurotransmitters with low noise and high dynamic range. This 

integrated design was able to image currents in the range of sub-pA with low input-

referred noise of 6.9 µVrms while consuming only 53.9 µW. The proposed potentiostat 

is dedicated for implantable devices with low power consumption and high sensitivity 

and linearity. 
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Avant-propos 

Ce mémoire est basé sur les trois articles qui sont présentés dans les chapitres 3, 4 et 

5. L’article intitulé « High Accuracy and Sensitivity Differential Potentiostat with 

Amplifier-Based Error Cancellation Feedback Loop » est présenté et publié 

dans « Biomedical Circuits and Systems Conference (BioCAS) ». Il a été publié le 7 

décembre 2015 par l’IEEE. L’idée principale de cet article a été proposée par Prof. Amine 

Miled, coauteur. Le circuit a été conçu, mis en œuvre et testé par la première auteure 

Elnaz Ghodsevali. De plus, il a été rédigé par la première auteure et révisé et amélioré par 

les coauteurs. 

L’article « A Wide Range and High Sensitivity four-channel Compact 

Electrochemical Biosensor for Neurotransmitter Detection on a Microfluidic 

Platform » qui est décrit dans le chapitre 4, a été présenté et publié à la 38ème conférence 

internationale annuelle « Engineering in Medicine and Biology Society (EMBC) ». Il a 

été aussi publié par l’IEEE le 18 octobre 2016. Toute la contribution dans cet article a été 

présentée par Elnaz Ghodsevali, première auteure. De plus, le circuit électronique du 

système a été conçu et mis en œuvre par la première auteure. Hamza Landari, un coauteur, 

qui est étudiant à la maîtrise en LABioTRON, a contribué à la conception du système 

microfluidique. L’article a été rédigé par la première auteure et amélioré et révisé par les 

coauteurs. 

L’article présenté dans le chapitre 5 intitulé « Low-Power and Low-Noise Fully 

Differential Difference Amplifier for Sub-Nanoampere On-Chip Potentiostat » a été 

présenté et publié à la 14ème conférence internationale « New Circuits and Systems 

(NEWCAS) ». Cet article a été publié par l’IEEE le 24 octobre 2016. Elnaz Ghodsevali, 

la première auteure, a contribué à l’idée de base discutée dans cet article. Le système 

entier et le circuit ont été conçus, mis en œuvre et testés par elle aussi. Les coauteurs ont 

révisé l’article et ont examiné l’architecture du circuit pour améliorer la performance du 

système. 

 

http://ieeexplore.ieee.org/xpl/mostRecentIssue.jsp?punumber=7332174
http://ieeexplore.ieee.org/xpl/mostRecentIssue.jsp?punumber=7580725
http://ieeexplore.ieee.org/xpl/mostRecentIssue.jsp?punumber=7589473
http://ieeexplore.ieee.org/xpl/mostRecentIssue.jsp?punumber=7589473
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1 Introduction 

La recherche en neurosciences est essentielle à notre compréhension du 

fonctionnement du cerveau. Toutefois, cette recherche est très compliquée à cause des 

petits signaux électriques et des réseaux cellulaires complexes qui y sont impliqués. Les 

impulsions chimiques et électriques sont cruciales pour maintenir une communication 

dans tout le système nerveux. Ainsi, comprendre les dysfonctionnements de cette 

communication nous permet d’avoir une meilleure idée sur de nombreux troubles 

neurologiques. La communication dans le système neuronal se produit quand un neurone 

excité génère un potentiel d’action qui est une charge électrique courte qui chemine le 

long de l’axone jusqu’aux jonctions synaptiques. Le potentiel d’action déclenche à son 

tour la libération de neurotransmetteurs qui sont envoyés à travers la faille synaptique 

pour activer des récepteurs sur le neurone cible afin de compléter le transfert de 

l’information [1]. Par conséquent, les neurotransmetteurs jouent un rôle important dans 

la communication neuronale [2]. Dans la neurochimie du cerveau, les 

dysfonctionnements des neurotransmetteurs tels que la dopamine, le glutamate et la 

sérotonine ont été associés à des problèmes neurologiques comme les accidents 

vasculaires cérébraux, la maladie de Parkinson et la maladie d’Alzheimer.  

Bien que la majorité des études se concentrent sur le potentiel d’action, les 

neurotransmetteurs et les potentiels d’action sont interdépendants et importants à étudier. 

La mesure simultanée des deux éléments et l’étude des corrélations possibles pourraient 

conduire à une meilleure compréhension du fonctionnement du cerveau et aboutir à de 

nouvelles solutions pour étudier et proposer de nouvelles thérapies pour les maladies 

neurodégénératives. Par conséquent, une interface neuronale doit non seulement détecter 

les potentiels d’action, mais aussi mesurer les concentrations neurochimiques dans les 

zones synaptiques [1]. La capacité de comprendre l’ensemble du système de 

communication neuronale est limitée sans le mécanisme de détection pour les deux 

formes de communication (chimique et électrique) [3]. 

Les progrès dans la conception des circuits intégrés et des techniques de détection au 

cours des dernières décennies, ont rendu possible l’utilisation des capteurs dans les 
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applications biomédicales. De plus, la progression technologique dans les procédés de 

miniaturisation a abouti à la réalisation de systèmes analytiques complexes, y compris 

des capteurs connus sous le nom de Lab-on-Chip (LoC) très compacts. De plus, les 

développements récents dans les capteurs biomédicaux nous permettent d’utiliser ces 

dispositifs pour les soins médicaux qui peuvent être facilement modifiés et qui peuvent 

s’adapter aux besoins de chaque patient. On espère que dans un proche avenir, de telles 

améliorations dans les capteurs biomédicaux offriront aux patients de meilleurs 

traitements en fonction de leur santé. Cela fournira également plus d’informations sur 

l’état des patients afin que les médecins puissent fournir de meilleurs soins médicaux 

selon les besoins de chaque patient [4]. Cependant, il existe des défis dans les nouvelles 

méthodes de microfabrication utilisées pour la fabrication de structures microfluidiques, 

des électrodes et les composants électroniques en termes d’intégration. La diminution de 

la taille de l’électrode résulte en la possibilité d’appliquer de faibles tensions et ainsi une 

consommation électrique plus faible. En outre, l’émergence de la technologie de 

fabrication nanométrique dans les architectures électroniques induit l’utilisation de très 

faible volume d’échantillon liquide [5]. 

Les techniques actuellement disponibles pour la détection des neurotransmetteurs 

telles que l’imagerie chimioluminescente, les microélectrodes, les séparations par 

électrophorèse capillaire (EC), la spectrométrie de masse (SM), la chromatographie en 

phase liquide (CPL), la tomographie par émission de positons (TEP), et finalement la 

tomographie par émission monophotonique (SPECT), utilisent des équipements 

complexes [2]. Ces méthodes de mesures sont principalement indirectes, détectant des 

produits de réactions impliquant les neurotransmetteurs plutôt que le neurotransmetteur 

lui-même [6]. Ces dernières années, les capteurs électrochimiques ont regagné en 

popularité dans la détection de différents neurotransmetteurs. La détection 

électrochimique est une méthode d’analyse directe qui peut être appliquée à un sous-

ensemble de neurotransmetteurs électro-actifs [6]. Ces avantages de mesures 

électrochimiques ont conduit à l’expansion rapide de leur utilisation dans la recherche en 

neurosciences. Dans ce domaine, les techniques électrochimiques ont été adaptées et 

développées en permanence pour détecter les modifications rapides de la concentration 

des neurotransmetteurs dans le tissu cérébral vivant [7]. Les biocapteurs peuvent être 

utilisés directement, mais il existe les méthodes d’échantillonnage telles que la 
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microdialyse ou la perfusion « Push-Pull » qui peuvent être couplées à des techniques 

analytiques [8]. 

Le domaine de l’électrochimique implique souvent des capteurs qui sont utilisés pour 

mesurer des espèces chimiques dans une solution donnée. La mesure de la concentration 

des neurotransmetteurs dans les dispositifs in-vivo est très lente et risquée. Les systèmes 

d’imagerie in vitro pour les cultures cellulaires et les tranches de cerveau offrent une 

plateforme rapide et à faible risque pour, entre autres, l’étude des médicaments ainsi que 

leur fabrication [2]. Les capteurs détectent certaines espèces chimiques spécifiques dans 

une solution et un signal de sortie correspondant est ensuite généré. Le plus souvent, le 

signal de sortie se présente sous la forme d’un potentiel et/ou d’un courant. De plus, ce 

signal de sortie peut être directement proportionnel à la concentration des espèces 

neurochimiques [9]. 

Un microsystème à base de capteurs électrochimiques utilise un potentiostat comme 

circuit fondamental qui assure deux fonctions principales [2]. Il est utilisé pour induire 

une chute de potentiel entre l’électrode de détection et la solution. En outre, il sert à 

détecter et amplifier le courant généré à partir de la réaction électrochimique au niveau 

de l’électrode de détection [10]. Auparavant, la tension induite était maintenue à une 

tension constante pour une technique d’ampérométrie à potentiel constant (CA) tout au 

long de l’expérience. Cependant, de nombreux capteurs électrochimiques actuels utilisent 

une tension avec rampe bidirectionnelle pour la voltampérométrie cyclique (CV), ou une 

sinusoïde à petite amplitude pour la spectroscopie d’impédance (IS) [2]. 

1-1 Objectifs 

L’une des méthodes électrochimiques les plus courantes pour détecter les espèces 

chimiques est la potentiométrie. L’architecture du potentiostat se compose (i) d’une unité 

de contrôle (ii) d’une unité de mesure, et (iii) des électrodes. La première électrode est 

appelée électrode de travail (WE). Elle sert de plateforme sur laquelle se déroule la 

réaction électrochimique. La seconde est appelée électrode de référence (RE). Cette 

dernière est responsable de la mesure du potentiel sur la WE. La troisième électrode, 

appelée contre-électrode (CE), fonctionne comme un conducteur fournissant le courant 
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nécessaire pour la réaction électrochimique sur la WE. L’impédance de la RE doit être 

suffisamment élevée pour empêcher tout passage de courant à son travers. Par 

conséquent, tout le courant passant de WE à CE, ou vice versa, peut être contrôlé 

précisément. 

Ainsi, un capteur électrochimique est un dispositif qui convertit les informations de 

détection produites chimiquement ou biologiquement, en signaux électriques. 

L’utilisation de potentiostat implantables intégrés pour des applications médicales est 

hautement souhaitable pour les raisons suivantes [11] : 

 Petite dimension des capteurs implantables. 

 Faible consommation électrique pour les implants et le contrôle en continu. 

 Faible rapport signal sur bruit (SNR) ce qui augmente la sensibilité et la 

précision. 

 Faible coût de production entraînant une réduction aussi des coûts des 

méthodes de soins de santé. 

L’objectif de ce projet était de concevoir un prototype de biocapteur entièrement 

différentiel et à haute sensibilité pour effectuer des mesures électrochimiques des 

neurotransmetteurs pour diagnostiquer des problèmes neuronaux. Cette conception 

entièrement différentielle permet d’abaisser le bruit en mode commun et d’augmenter la 

plage dynamique. L’objectif principal est de proposer une architecture discrète d’un 

potentiostat à haute sensibilité et haute précision. Le courant détecté en sortie du premier 

prototype se situait dans les environs des nA avec une consommation électrique totale de 

120 mW. 

Par la suite, une version améliorée à quatre canaux du premier prototype discret a été 

proposée. La sensibilité a été améliorée au niveau du pA et la consommation électrique a 

diminué à 60 mW. De plus, les dimensions de ce potentiostat à quatre canaux de détection 

et couvrant une large plage de courant de détection, ont été diminués de manière 

significative. La surface totale du PCB est de 15 mm x 15 mm. Les différents canaux de 

cette architecture ont pu détecter des neurotransmetteurs avec différentes concentrations.  
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Pour diminuer la consommation électrique, un capteur intégré a été proposé et 

implémenté en technologie CMOS 180 nm. Cette architecture intégrée a permis une 

sensibilité de l’ordre de pA et un faible bruit d’entrée de 6,9 μVrms tout en consommant 

seulement 53,9 μW, ce qui est acceptable pour certains dispositifs implantables. Ce 

biocapteur de faible puissance, de faible bruit et d’une large plage dynamique offre une 

haute sensibilité et une haute linéarité. Cette nouvelle architecture se base sur un 

amplificateur FDDA pour diminuer le nombre d’amplificateurs dans la partie de contrôle, 

avec une consommation électrique globale faible. De plus, cet amplificateur offre un 

faible niveau de bruit, avec une sensibilité et une précision améliorées, et une tension de 

sortie qui est presque deux fois celle obtenue avec des amplificateurs à une seule sortie. 

1-2 Portée 

La portée de ce mémoire est de concevoir des potentiostats de deux types : conception 

discrète et conception intégrée. La validité des modèles entièrement différentiels (FD) a 

été prouvée en effectuant la détection électrochimique du ferrocyanure et du 

neurotransmetteur dopamine. La description du système et l’analyse de la détection des 

molécules seront discutées dans les autres chapitres du mémoire. 

Ce projet a fait l’objet de plusieurs publications citées ci-dessous: 

1- High Accuracy and Sensitivity Differential Potentiostat with Amplifier-Based 

Error Cancellation Feedback Loop [12]. 

Cet article présente un potentiostat à haute sensibilité et haute linéarité basé sur une 

architecture FD avec une boucle de suppression d’erreur pour augmenter la précision du 

système. 

2- A Wide Range and High Sensitivity Four-channel Compact Electrochemical 

Biosensor for Neurotransmitter Detection on a Microfluidic Platform [13]. 

Dans cet article, on présente un biocapteur microfluidique à haute sensibilité à quatre 

canaux. 

3- Low-Power and Low-Noise Fully Differential Difference Amplifier for Sub-

Nanoampere On-Chip Potentiostat [14]. 
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Un potentiostat intégré à base de FDDA est présenté dans cet article. Cette architecture a 

été implémentée en technologie CMOS 180 nm et offre une faible consommation 

électrique et un faible bruit d’entrée en plus d’une sensibilité et d’une précision élevées.  

1-3 Organisation du mémoire 

Le chapitre 2 présente une description détaillée du système nerveux, le rôle des 

neurotransmetteurs et une présentation des différentes approches pour la détection des 

neurotransmetteurs. Le chapitre 3 décrit la conception d’un circuit électronique discret 

avec un canal de détection. L’architecture discrète à quatre canaux est détaillée au 

chapitre 4. Le chapitre 5 présente le potentiostat intégré à base de FDDA. Enfin, le 

chapitre 6 est une conclusion sur les modèles de potentiostat présentés. 
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2 Revue de littérature 

2-1  Fonctions du système neuronal 

Le système neuronal contrôle le corps humain et peut être considéré comme le système 

informatique le plus complexe. Il est capable d’effectuer un grand nombre de calculs très 

rapides et de commander les muscles du corps. Cependant, la complexité du réseau 

neuronal du cerveau est encore à explorer. Par conséquent, pour une meilleure 

compréhension de cet organe complexe, il serait utile de suivre les activités neuronales et 

de déterminer les parties du cerveau qui sont actives pendant certaines fonctions. 

Le signal neuronal est transmis par l’axone à d’autres cellules. La structure d’un 

neurone est représentée à la figure 1. À la fin de l’axone, il existe de nombreuses branches 

qui se terminent par des terminaisons présynaptiques. Ces terminaisons sont très proches 

des autres dendrites des neurones, qui forment une synapse qui permet la communication 

entre les différentes cellules ou les organes cibles. 

Après la stimulation d’un neurone, la cellule reçoit une réponse électrique qui peut être 

locale ou se propager à travers les différents neurones et leurs axones. Les impulsions 

électriques propagées sont appelées potentiel d’action, ce qui constitue la base de la 

communication neuronale via les synapses qui séparent deux cellules sans avoir un 

contact physique entre elles. 

 
Figure 1. Structure de neurone (Source: 

https://en.wikipedia.org/wiki/Neuron#/media/File:Blausen_0657_MultipolarNeuron.png) © CC BY 3.0. 

http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
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Figure 2. Communication neuronale via les neurotransmetteurs (source : 

https://en.wikipedia.org/wiki/Neurotransmitter#/media/File:SynapseSchematic_lines.svg) © CC BY-

SA 4.0. 

Afin de rendre la communication possible entre deux cellules, des molécules 

chimiques se propagent et produisent le potentiel d’action en traversant les neurones. 

Ensuite, le potentiel d’action stimule la libération des neurotransmetteurs quand il atteint 

les terminaisons synaptiques, ce qui entraîne une libération des molécules de 

neurotransmetteurs dans la fente synaptique. Les neurotransmetteurs se lient à des 

récepteurs spécifiques sur le neurone postsynaptique et déclenchent l’ouverture des 

canaux ioniques. Ce processus est illustré à la figure 2. L’ouverture de ces canaux résulte 

en un changement du potentiel de la membrane locale. Afin d’éliminer les récepteurs et 

les recycler pour une autre stimulation, des molécules de neurotransmetteurs 

supplémentaires peuvent être dégradées par des enzymes présentes dans la fente 

synaptique ou être ramenées dans le neurone présynaptique [15, 16].  

Il existe plusieurs neurotransmetteurs différents ; plus de cinquante ont été 

actuellement identifiés. Les neurotransmetteurs les plus connus sont : la dopamine, 

l’acétylcholine, la sérotonine, l’épinéphrine et le glutamate. L’acétylcholine, par exemple, 

est le principal neurotransmetteur pour stimuler les muscles et transmettre l’information 

par le système nerveux parasympathique. L’épinéphrine est le principal 

neurotransmetteur du système nerveux sympathique, tandis que la dopamine est 

largement présente dans le cerveau comme neurotransmetteur ayant un rôle important 

https://en.wikipedia.org/wiki/Neurotransmitter#/media/File:SynapseSchematic_lines.svg
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
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dans les comportements motivés par une récompense [17]. L’acide aminé glutamate 

(Glu), l’acide ɣ-aminobutyrique (GABA), la glycine (Gly), l’aspartate (Asp), la taurine 

(Tau) et le d-sérine (Ser) sont des neurotransmetteurs ou des neuromodulateurs. Glu et 

Asp sont les principaux neurotransmetteurs excitateurs dans le système nerveux central, 

alors que GABA et Gly sont les principaux neurotransmetteurs inhibiteurs [8]. L’objectif 

de ce mémoire est la détection du neurotransmetteur dopamine en raison de son 

importance. En effet, la dopamine est l’un des neurotransmetteurs les 

plus importants du système neuronal et, en fonction du récepteur postsynaptique, elle 

peut produire aussi bien des potentiels postsynaptiques excitateurs qu’inhibiteurs. Par 

exemple, dans le système nerveux central, la dopamine est impliquée dans le contrôle de 

l’humeur, du mouvement et de la motivation. Elle produit des stimulations excitatrices et 

la quantité de dopamine existante est directement liée à la génération du potentiel d’action 

postsynaptique. En revanche, dans le système neuronal périphérique, la dopamine 

contrôle Na+ dans les reins, le flux sanguin rénal et le système  cardiovasculaire. 

Les travaux de recherche sur la dopamine sont principalement concentrés sur son rôle 

dans la maladie de Parkinson, la schizophrénie, la toxicomanie, et le trouble de l’attention, 

ainsi que le processus d’apprentissage. La mesure précise des niveaux de libération de la 

dopamine est cruciale dans l’étude des mécanismes de la maladie. 

2-2 Techniques de détection des neurotransmetteurs 

Les premières techniques de mesure de la concentration des neurotransmetteurs se sont 

basées sur des mesures sur un échantillon de tissu prélevé du cerveau. L’avantage de ces 

techniques d’analyse est la simplicité du système de mesure (non implantable) mais 

l’information recueillie ne permettait pas d’avoir une image réelle de ce qui se passe dans 

le cerveau.  

Une approche plus moderne pour la mesure in vitro de la concentration des 

neurotransmetteurs implique des microdissections au lieu de l’analyse du tissu cérébral 

entier. Cependant, après la dissection, le tissu commence à se dégénérer et les résultats 

peuvent être compromis. Ces techniques susmentionnées n’ont pas été développées pour 
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des mesures dynamiques des changements dans la concentration des neurotransmetteurs 

en réponse à l’application de stimuli [18]. 

Les méthodes in vitro peuvent fournir des informations qui ne sont pas facilement 

disponibles à partir de l’analyse d’échantillons post-mortem parce qu’elles utilisent du 

tissu qui n’est au mieux qu’une approximation grossière du fluide extracellulaire. Pour 

obtenir des informations plus précises sur les propriétés des neurotransmetteurs dans des 

conditions physiologiques, il faut utiliser une méthode in vivo. Les techniques in vivo 

récentes pour la mesure des concentrations de neurotransmetteurs incluent la technique 

de microdialyse et les capteurs électrochimiques [19]. 

2-2-1 Les techniques « Push-Pull » 

Cette technique se base sur un concept d’injection et d’aspiration d’un échantillon 

communément. Elle est connue sous le nom de « Push-Pull ». En général, la méthode 

« Push-Pull » permet de mesurer les concentrations de neurotransmetteurs. Le système 

expérimental utilisé dans cette méthode se compose de deux tubes concentriques 

parallèles. La configuration est montrée à la figure 3. 

 

Figure 3. Schéma de la technique « Push-Pull » [45]. 

 Ainsi, une solution de perfusion est forcée vers le bas de l’un des tubes et elle est tirée 

vers le haut de l’autre tube en utilisant deux pompes synchronisées comme dispositif de 
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« push-pull ». Lors de la phase d’injection, le fluide entre en contact avec le tissu cérébral 

profond, les neurotransmetteurs sont trainés avec le liquide injecté. La méthode « Push-

Pull » peut être appliquée aux animaux en mouvement. Bien que la méthode soit 

conceptuellement simple, son utilisation nécessite une attention particulière aux détails 

associés à la perfusion elle-même [20]. À titre exemple, l’épaisseur de la canule peut 

perturber le débit. En outre, le débit d’injection et d’absorption de la solution de perfusion 

doit être soigneusement ajusté pour atteindre un débit constant. Une fois collectée, la 

solution de perfusion peut être analysée par n’importe quelle méthode appropriée, ce qui 

offre un moyen d’échantillonnage en continu in vivo. 

2-2-2 Électrophorèse capillaire 

L’électrophorèse capillaire (EC) est une approche à haute performance pour la 

séparation rapide des particules, et des molécules dans la solution. Cette technique peut 

être associée à d’autres méthodes de détection pour une détection multi-analyte. En effet, 

l’EC, lorsqu’elle est couplée à d’autres techniques, peut être utilisée pour détecter divers 

neurotransmetteurs dans une solution. L’EC possède de nombreux avantages. En effet, la 

possibilité de séparations rapides de faible concentration d’échantillons permet une 

résolution temporelle élevée d’un point de vue détection.  

 Un diagramme d’une manipulation à base d’EC typique est représenté à la figure 4. 

Les éléments de base utilisés dans le protocole expérimental sont : une source de tension, 

un tube capillaire, des électrodes placées aux deux bouts du tube capillaire, un système 

d’introduction d’échantillon et enfin un détecteur pour quantifier les particules séparées 

dans la solution. Le principe de cette approche est basé sur un champ électrique induit par 

l’application d’une tension aux bornes des électrodes. Ce champ électrique force les 

particules chargées d’analyte dans la solution à migrer le long du tube et les attire vers les 

électrodes respectives de charge opposée. Ainsi, la solution doit être conductrice pour 

passer le champ électrique à l’analyte. Les cations chargés positivement se déplacent vers 

l’électrode chargée négativement (cathode) et de même pour les anions qui sont attirés 

par l’électrode chargée positivement (anode) [21, 22]. 
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Figure 4. Système d’électrophorèse capillaire typique (Source : 
https://en.wikipedia.org/wiki/Capillary_electrophoresis#/media/File:Capillaryelectrophoresis.png) © CC 

BY-SA 3.0. 

2-2-3 Microdialyse 

La technique de microdialyse, illustrée à la figure 5, se base sur le principe de la 

diffusion pour collecter des neurotransmetteurs à travers une membrane de dialyse. Les 

neurotransmetteurs présents dans le liquide extracellulaire du cerveau se rassemblent 

ensuite dans le fluide de perfusion à la suite d’une diffusion passive tandis que des filtres 

empêchent les plus grosses molécules telles que les enzymes d’être collectées. L’utilité 

de la microdialyse est en sa capacité à contrôler sélectivement l’environnement 

extracellulaire pendant de longues périodes de temps chez les animaux qui sont 

anesthésiés ou éveillés, tout en fournissant plus d’informations sur l’activité neuronale et 

le métabolisme que les méthodes post-mortem [19].  

https://en.wikipedia.org/wiki/Capillary_electrophoresis#/media/File:Capillaryelectrophoresis.png
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
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Figure 5. Schéma de la méthode de microdialyse (Source : 

https://en.wikipedia.org/wiki/Microdialysis#/media/File:Schematic_illustration_of_a_microdialysis_prob

e.png). 

2-2-4 Capteur électrochimique 

La voltampérométrie est une technique électrochimique de détection qui se base sur le 

potentiel d’oxydation des espèces chimiques [23]. Cette méthode utilise généralement 

une WE, une RE et une CE. La WE est placée dans la zone à étudier dans le tissu cérébral. 

Un potentiel est ensuite appliqué entre la WE et la RE. Le courant résultant qui passe par 

la WE fournit une mesure de la concentration des espèces électroactives dans la solution. 

Dans la plupart des expériences électrochimiques in vivo, la tension appliquée n’est pas 

maintenue à une valeur constante, mais consiste plutôt en une impulsion 

(chronoampérométrie), ou en faisant un balayage de tension (voltampérométrie cyclique, 

CV) ou une combinaison des deux (voltampérométrie impulsionnelle). En particulier, la 

CV permet d’obtenir des informations sur l’identité chimique du composé oxydé ou 

réduit, alors que les méthodes impulsionnelles n’offrent pas cette capacité en général 

(chronoampérométrie) [20]. En outre, les différentes méthodes voltampérométriques 

diffèrent en termes de sensibilité et de résolution temporelle. Ces techniques de détection 

électrochimique peuvent subir une dérive due à la solution tampon ou nécessiter de 

longues périodes pour que l’échantillon se stabilise sur le capteur, ce qui limite la 

fréquence d’analyse.  

Les biocapteurs électrochimiques pour des mesures in vivo permettent de surveiller 

directement les neurotransmetteurs en temps réel [24]. Ceci dit deux techniques sont 
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couramment utilisées pour la détection des neurotransmetteurs et qui sont la détection 

électrochimique et la microdialyse. L’avantage du capteur électrochimique est qu’il peut 

utiliser de petites électrodes ce qui implique moins de dommages aux tissus et permet la 

détection chez les animaux en mouvement [23]. Il existe trois types de capteurs 

électrochimiques : potentiométriques, ampérométriques et conductimétriques. Les 

capteurs potentiométriques mesurent la variation de la densité de charge à la surface d’une 

électrode. Les capteurs ampérométriques mesurent les courants générés lorsqu’un 

échange d’électrons se produit directement ou indirectement entre une électrode et une 

molécule. Quant aux capteurs conductimétriques, la mesure de l’impédance de la solution 

permet de mesurer indirectement la concentration. Ces capteurs ne sont donc pas 

spécifiques aux espèces chimiques. Les capteurs conductimétriques sont appelés ainsi, 

car ils mesurent la conductance électrique. 

Une des versions des capteurs électrochimiques le plus couramment utilisée consiste 

en la mesure ampérométrique qui est illustrée à la figure 6. Les capteurs ampérométriques 

sont réalisés en appliquant une différence de tension entre la WE et la RE à un potentiel 

qui induit un courant généré par le neurotransmetteur. 

 

Figure 6. Capteur électrochimique ampérométrique [26] © 2008 IEEE. 

La figure 7 montre que la différence de potentiel de la WE et de la RE peut augmenter 

linéairement à un potentiel d’oxydation pour revenir au potentiel initial avec un taux de 

balayage donné. Lorsque le neurotransmetteur étudié (dopamine) est présent dans la 

solution, il s’oxyde pendant le balayage croissant de la tension pour former la dopamine-

oquinone puis se réduit à nouveau à la dopamine pendant le balayage négatif de la tension. 
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Les réactions oxydation-réduction gouvernent le transfert des électrons entre les 

molécules et la WE et le courant qui en découle. Comme ce transfert d’électrons est 

directement proportionnel à la concentration du neurotransmetteur étudié dans la solution, 

cette méthode permet une lecture précise de la quantité de dopamine présente dans un 

petit intervalle de temps. 

 
Figure 7. Voltampérométrie en courant d’oxydoréduction (Source : https://en.wikipedia.org/wiki/Fast-

scan_cyclic_voltammetry#/media/File:Fast-scan_cyclic_voltammetry_to_measure_dopamine.jpg) © CC 

BY-SA 4.0. 

2-3 Potentiostat 

Un potentiostat est un circuit électronique qui permet de détecter le courant réduction-

oxydation précédemment défini. L’ampérométrie à potentiel constant et la 

voltampérométrie cyclique à balayage rapide (FSCV) sont deux méthodes 

ampérométriques couramment employées. En ampérométrie à potentiel constant, un 

potentiel fixe, connu sous le nom de potentiel d’oxydoréduction, est appliqué entre deux 

électrodes conductrices, RE et WE. L’ampérométrie offre une résolution temporelle 

élevée au prix d’une sélectivité plus faible. Dans la FSCV, un potentiel cyclique est 

appliqué entre les électrodes. La FSCV offre une sélectivité élevée au prix d’une 

https://en.wikipedia.org/wiki/Fast-scan_cyclic_voltammetry#/media/File:Fast-scan_cyclic_voltammetry_to_measure_dopamine.jpg
https://en.wikipedia.org/wiki/Fast-scan_cyclic_voltammetry#/media/File:Fast-scan_cyclic_voltammetry_to_measure_dopamine.jpg
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
http://creativecommons.org/licenses/by/3.0
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résolution temporelle plus faible. La sélectivité élevée de cette méthode résulte du 

potentiel cyclique redox qui génère une voltampérométrie cyclique unique pour chaque 

produit chimique [25]. La FSCV est une variante de la voltampérométrie qui offre une 

grande efficacité dans la multidétection des catécholamines. Dans la FCSV, la tension 

d’une microélectrode oscille rapidement entre une basse tension et une autre plus élevée 

à une vitesse typique > 100 Vs-1. Le courant provenant de l’oxydation et de la réduction 

des espèces chimiques vers l’électrode est ainsi détecté. La FSCV est le plus souvent 

réalisée sur des électrodes qui ont une capacité de transfert d’électrons plus rapide. La 

FSCV peut fournir une résolution spatiale élevée puisque le diamètre des électrodes peut 

être dans l’ordre des micromètres. Le balayage rapide limite la distance de diffusion à 

l’électrode. La FSCV peut offrir également une résolution temporelle élevée [8]. 

La figure 8 montre la structure conceptuelle de base d’un potentiostat à trois 

électrodes. La différence de potentiel entre la WE et la RE, Vcell, est mesurée et est 

maintenue à un potentiel donné selon l’application et l’espèce chimique à étudier. 

Pour une meilleure analyse de la stabilité et de la performance du potentiostat, un 

modèle électrique est défini pour la solution électrochimique telle que montrée à la 

figure 9. Dans cette figure CCE et CWE représentent les capacités à double couche des 

électrodes CE et WE. RCE, RWE et RRE représentent la résistance de transfert de charge de 

ces électrodes et RS1 et RS2 représentent les résistances de la solution qui sont 

habituellement très faibles et négligeables [26]. 

 

Figure 8. Schéma d’un potentiostat à trois électrodes [10] © 2009 IEEE. 
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Figure 9. Modèle simplifié de la solution chimique et des électrodes [26] © 2008 IEEE. 

2-3-1 Méthodes de contrôle de potentiel 

Il y a 3 méthodes différentes pour contrôler le potentiel de Vcell. (1) la CE mise à la 

terre, (2) la WE mise à la terre et (3) la WE mise à la terre virtuellement. Les méthodes 

utilisant la WE mise à la terre et la WE mise à la terre virtuellement sont les plus connues. 

Ces deux dernières méthodes sont détaillées aux figures 10 et 11. Cependant, dans la 

méthode utilisant la WE mise à la terre virtuellement, le courant traversant la RE peut être 

bloqué, mais la WE n’a pas de connexion directe à la masse physique. Toute connexion 

dans le potentiostat qui n’est pas bien protégée peut provoquer un bruit et des 

interférences qui peuvent se propager au niveau de la sortie de l’amplificateur 

transimpédance. 

 

Figure 10. Contrôle de potentiel en utilisant la configuration WE mise à la terre [26] © 2008 IEEE. 
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Figure 11. Contrôle de potentiel en utilisant la configuration WE mise à la terre virtuellement [26] © 2008 

IEEE. 

La méthode utilisant la CE mise à la terre telle que montrée à la figure 12, est une 

alternative pour le contrôle du potentiel de Vcell. Cependant cette méthode est plus 

complexe et requiert plus de composants, ce qui la rend plus exposée aux interférences. 

Si le contrôle et la fabrication de la WE est difficile, l’utilisation de la configuration CE 

mise à la terre peut améliorer la mesure du courant. 

 

Figure 12. Contrôle de potentiel en utilisant la configuration CE mise à la terre [26] © 2008 IEEE. 

2-3-2 Techniques potentiométriques pour la mesure de courant 

On peut utiliser en général deux architectures différentes pour mesurer le courant 

redox : soit (1) détecter le courant passant à travers la WE tel que montré à la figure 10, 

ou (2) détecter le courant passant par la CE, comme représenté à la figure 13. Dans le cas 

de la première architecture, l’amplificateur de transimpédance est utilisé pour mesurer le 

courant provenant de la WE. Cette architecture offre beaucoup d’avantages : (1) elle est 
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plus facile à réaliser et (2) les faibles courants peuvent être mesurés plus facilement étant 

donné les valeurs plus élevées des résistances utilisées. Cependant, certains 

désavantages y sont présents comme : absence de connexion directe entre la WE et la 

masse, ce qui implique l’ajout d’un bruit ambiant et des interférences qui produisent un 

niveau significatif de bruit à la sortie de l’amplificateur de transimpédance. 

 

Figure 13. Mesure de courant à travers la CE [26] © 2008 IEEE. 

De plus, à des fréquences élevées, il existe un risque d’instabilité. La capacité parasite 

peut avoir un impact sur la stabilité du système selon l’architecture de l’amplificateur. 

Cependant, en connectant la WE à une masse physique, il est possible de minimiser le 

bruit et les interférences. Le courant détecté peut être mesuré par un convertisseur 

courant/tension ou courant/temps [27, 28].  

L’utilisation d’un convoyeur de courant pour la mesure du courant est largement 

répandue pour les capteurs à base de deux électrodes [29]. Tel que représenté à la 

figure 14, dans cette approche, la WE est maintenue à un potentiel de masse virtuelle (un 

nœud à faible impédance). De plus, au lieu de faire la conversion directement en tension, 

le courant est transporté de la WE à un nœud à haute impédance (X) pour être mesuré. Il 

est également possible de convertir le courant du capteur en un signal en fonction du 

temps ou de la fréquence [30]. 
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Figure 14. Potentiostat avec convoyeur de courant pour la mesure de courant avec deux électrodes [26] © 

2008 IEEE. 

Dans la topologie proposée dans [26], le système permet de mesurer les variations sur 

le courant copié à partir d’un miroir de courant. Le ratio du miroir de courant est supérieur 

à 1 ce qui permet d’amplifier le courant mesuré. Ce circuit de potentiostat, qui est 

représenté à la figure 15, présente des avantages importants tel que la WE qui est reliée à 

une masse physique. Ceci le rend insensible aux bruits et aux interférences générés par le 

circuit. En outre, le circuit génère un très faible bruit, car il fait appel à moins de 

composants passifs pour mesurer le courant. Enfin, la consommation de puissance du 

circuit est très faible. En effet, la consommation de courant supplémentaire du potentiostat 

pour la mesure de courant est égale au miroir de courant détecté, qui est négligeable [26]. 

 

Figure 15. Potentiostat à base de miroir de courant [26] © 2008 IEEE. 

2-3-3 Électrodes 

Pour la mesure du potentiel de Vcell, on peut utiliser un potentiostat à deux ou trois 

électrodes. Cependant, un circuit de potentiostat à trois électrodes est souhaitable parce 
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qu’il permet un meilleur contrôle de la tension à la surface des électrodes [31]. La tension 

à la RE dans le potentiostat peut être affectée par le courant qui la traverse. Il n’est pas 

possible généralement d’avoir un courant qui traverse la RE. 

2-4 Configurations du potentiostat 

Généralement, deux architectures existent pour le contrôle du potentiel et la mesure de 

courant dans un potentiostat : le potentiostat asymétrique (Single-Ended [SE]) et le 

potentiostat entièrement différentiel (Fully-Differential [FD]). Les travaux de recherche 

sur les potentiostats intégrés en technologie CMOS sont généralement divisés en trois 

catégories : (i) les potentiostats conçus pour améliorer la sensibilité et la limite de 

détection, (ii) les potentiostats intégrés sur une seule puce pour les bioapplications et 

enfin, (iii) les potentiostats intégrés avec un traitement de signal intégré [26, 32].  

2-4-1 Potentiostat asymétrique (SE)  

Roman Genov et al. [33] ont présenté un microsystème de potentiostat à 16 canaux 

intégrés pour la détection simultanée de l’activité chimique neuronale à différents endroits 

dans le cerveau avec un taux d’échantillonnage pouvant atteindre 200 ksps tout en étant 

maintenu sur une plage dynamique de 100 dB. Cette conception possède un bruit d’entrée 

rms de 46 pA sur une largeur bande de 12 kHz et une fréquence de coupure de 50 Hz à 

400 Hz. Aussi, Milutin Stanacevic et al. [34] ont proposé un système électronique pour 

mesurer le courant à travers 16 canaux utilisant un modulateur delta-sigma de premier 

ordre à un bit avec un taux d’échantillonnage programmable. Ce potentiostat possède une 

sensibilité de l’ordre de pA avec un temps de conversion de 100 millisecondes et une 

consommation électrique de 300 pW. Bandyopadhyay et al. [35] ont proposé aussi un 

système de potentiostat à multicanaux pour les applications biomédicales pour détecter 

un courant dans une plage du pA au µA avec un gain programmable. Ce potentiostat à 8 

canaux qui est fabriqué en technologie CMOS 0,5 μm, consomme une puissance 

électrique de 0,5 mW. Chaque capteur contient un convertisseur analogique/numérique 

(CAN) avec une plage dynamique de 50 dB. Aussi, Schienle et al. [36] ont conçu un 

réseau de 16 x 8 potentiostats pour les applications en lien avec l’ADN. Cette puce est 

fabriquée en technologie CMOS 0,5 μm. Sunitha Ayers et al. [37] ont présenté un circuit 
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de potentiostat qui peut mesurer les courants d’oxydation ampérométrique transitoire à la 

surface d’une électrode à haute résolution temporelle (submilliseconde) et à haute 

résolution de courant (picoampère). Dans cette architecture, les chercheurs utilisent des 

architectures qui partagent les ressources en termes de transistors, ce qui permet de 

diminuer la superficie requise pour implémenter le circuit microélectronique. Esther 

Rodriguez-Villegas [38] a présenté les résultats expérimentaux d’un convertisseur 

courant-tension qui peut être utilisé pour la détection ampérométrique de courants allant 

du 1 pA au 1 A. Cette conception a été optimisée pour une faible consommation de 

puissance électrique et donc le circuit peut être utilisé dans un capteur portable ou 

implantable. L’utilisation des transistors fonctionnant dans la zone d’inversion faible 

(weak inversion) avec une grille flottante permet de diminuer la consommation de 

puissance. Mohammad Poustinchi et al. [1] ont proposé un microsystème CMOS 

implantable à faible consommation électrique pour la mesure simultanée du potentiel 

d’action et de la concentration des neurotransmetteurs. Il se compose d’un amplificateur 

de puissance pour la détection, d’un amplificateur pour le potentiel d’action, d’un 

potentiostat en mode convoyeur de courant ayant une consommation électrique de l’ordre 

de nanowatt qui détecte un courant du pA au µA, ce qui correspond à une concentration 

de neurotransmetteurs de l’ordre du micromolaire, et d’un convertisseur 

analogique/numérique (CAN) sigma-delta pour convertir le signal analogique (potentiel 

d’action ou concentration des neurotransmetteurs) en valeur numérique. Kartikeya Murari 

et al. [39] ont également présenté un potentiostat microélectronique à 16 canaux qui peut 

mesurer le courant dans des plages du pA au mA pour la détection électrochimique des 

neurotransmetteurs électroactifs comme la dopamine. Le convertisseur analogique 

numérique utilisé est basé sur une architecture de modulateur sigma-delta à un bit de 

premier ordre avec un amplificateur différentiel à 2 étages, et un taux d’échantillonnage 

reconfigurable numériquement. Honarvar Nazari et al. [2] ont présenté un réseau de 8 x 

12 potentiostats CMOS pour la détection des neurotransmetteurs. Chaque canal de 

potentiostat mesure les courants redox qui sont proportionnels à la concentration d’une 

molécule. En combinant les conceptions d’un convertisseur analogique/numérique 

(CAN) et d’un convertisseur courant-fréquence, une plage dynamique linéaire de 95 dB 

a été atteinte. Ce potentiostat est fabriqué en technologie CMOS 0,35 μm. Daniela De 

Venuto et al. [40] ont présenté une puce qui contient le circuit de multiplexage pour la 
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détection pour les capteurs électrochimiques à électrodes multiples. Cette architecture a 

été faite en technologie CMOS 0,18 μm.  

Le potentiel cyclique utilisé dans la FSCV génère un courant de base périodique élevé 

à cause de la charge et de la décharge de la capacité de double couche à l’interface 

électrode-électrolyte [25]. Un tel courant est typiquement beaucoup plus grand que le 

courant redox. En outre, les autres signaux électriques présents dans la solution peuvent 

également provoquer des interférences indésirables élevées. La performance d’un 

potentiostat SE est très susceptible de se dégrader en présence d’une telle interférence en 

mode commun [36]. Un analyte ne peut être détecté qu’au moment où le potentiel 

appliqué est supérieur au potentiel standard d’oxydation de la particule chimique par 

exemple. Cependant diminuer la tension d’alimentation du système peut 

considérablement affecter la capacité de ce dernier à détecter différentes espèces 

chimiques à cause de la diminution de la chute de tension entre l’électrode et la solution 

chimique [10]. 

2-4-2 Potentiostat entièrement différentiel (FD)  

Les circuits les plus importants de potentiostat FD sont proposés dans [9], [10], [36]. 

Wei-Song Wang et al [9] ont fabriqué un potentiostat FD dont la fonction et les 

composantes majeures sont identiques au potentiostat SE à l’exception de la tension de 

sortie qui a un mode de signal différentiel. La tension de sortie en mode différentiel peut 

être utilisée dans un CAN entièrement différentiel dans un système portable. La faible 

consommation électrique, la fréquence de fonctionnement de faible à moyenne et la 

résolution de moyenne à élevée du CAN sont bénéfiques pour ce potentiostat portable. 

Steven M. Martin et al. [10] ont décrit un potentiostat FD qui a doublé la plage dynamique 

du système, mais surtout, qui a maximisé le nombre d’analytes détectables pour une 

tension d’alimentation déterminée. Contrairement à la configuration SE, le potentiostat 

FD peut contrôler dynamiquement les tensions sur la CE et la WE. Meisam Honarvar 

Nazari et al. [36] ont présenté un potentiostat qui peut détecter les particules chimiques 

directement sur les électrodes sur puce. Sa structure FD avec des électrodes différentielles 

minimise l’interférence du mode commun. 

http://www.linguee.com/french-english/translation/fr%C3%A9quence+de+fonctionnement.html
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2-5 Discussion 

Étant donné que les biocapteurs portables et implantables occupent une place de plus 

en plus importante dans la recherche médicale, leur conception fait face à trois principaux 

défis : 

1. Comment diminuer leur consommation de puissance électrique ? 

2. Comment diminuer les dimensions du système pour un dispositif implantable ? 

3. Le courant généré doit être détecté dans une structure stable avant d’être 

envoyé au système de télémétrie. 

L’oxydation/réduction de chaque neurotransmetteur a lieu à une tension spécifique. 

Par conséquent, pour détecter de nombreux neurotransmetteurs différents, il est 

nécessaire d’avoir un circuit à plage dynamique élevée. Un potentiostat FD est utile 

puisque l’utilisation de la structure basée sur l’amplificateur SE aboutit à une plage 

différentielle insuffisante à l’entrée et à la sortie lorsque la tension d’alimentation est 

basse. Ce dernier cas entraînera une réduction de la plage de détection du système. En 

effet, la structure FD est utilisée pour augmenter la sensibilité du système lorsqu’une 

faible tension d’alimentation est appliquée. Cette approche augmente la plage de variation 

de la tension de sortie du potentiostat en comparaison avec la structure SE [9, 10]. 

La diminution de la consommation de puissance des circuits microélectroniques peut être 

réalisée soit en diminuant la tension d’alimentation de ces derniers, et/ou le courant 

électrique, dans l’objectif d’aboutir à des circuits implantables.  

Un autre important défi dans la conception des potentiostats est d’atteindre la stabilité 

du système pour la majorité des gammes de changement dans le modèle de solution 

électrochimique. L’instabilité dans le système peut agir comme un bruit à la sortie, ce qui 

rend difficile la détection des signaux. L’instabilité peut être due aussi à un changement 

dans la bio-interface incluant la surface des électrodes [27, 28]. Ainsi le pôle qu’on 

aperçoit dans les courbes de gain et de phase peut être la conséquence du transfert des 

charges au niveau des électrodes, ce qui peut induire de l’instabilité. 

http://www.linguee.com/french-english/translation/syst%C3%A8me.html
http://www.linguee.com/french-english/translation/tandis+que.html
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Une autre approche pour réduire le nombre d’amplificateurs et de résistances afin de 

diminuer la consommation électrique totale dans la configuration FD, utilise un 

amplificateur FDDA. L’amplificateur FDDA qui est mentionné dans [43, 44] contient 

deux paires d’entrées différentielles (quatre entrées au lieu de deux entrées dans les 

amplificateurs classiques). Le FDDA améliore la plage différentielle d’entrée, en plus de 

l’élimination du bruit d’alimentation, la plage dynamique, la distorsion harmonique et 

réduit l’effet de couplage entre différents blocs [44]. De plus, une excursion de la tension 

« rail to rail » de sortie et d’entrée améliore la plage dynamique de sortie du potentiostat, 

et il peut donc couvrir une gamme plus vaste de détection de différents 

neurotransmetteurs. 
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3 High Accuracy and Sensitivity Differential 

Potentiostat with Amplifier-Based Error Cancellation 

Feedback Loop [12] 

Elnaz Ghodsevali1,2, Benoit Gosselin2, Mounir Boukadoum3, Amine Miled1 
1LABioTRON Bioeng. Research Laboratory, ECE Dept. Université Laval, Québec City, QC, Canada 
2Biomedical Microsystems Laboratory, ECE Dept. Université Laval, Québec City, QC, Canada 
3Université du Québec à Montréal, QC, Canada 

3-1 Résumé 

Nous présentons un biocapteur à basse consommation de courant, à haute sensibilité 

et à haute linéarité, dédié à la détection des neurotransmetteurs. Cette architecture est 

basée sur l’amplificateur entièrement différentiel pour atteindre une meilleure sensibilité 

et une plage dynamique plus étendue. De plus, une boucle de suppression d’erreurs 

composée d’amplificateurs à gain élevé et à rapport de réjection élevé élimine la chute de 

tension créée par la résistance de détection. Ceci permet l’utilisation des valeurs élevées 

de résistance pour la détection de faible courant sans un impact majeur sur la plage 

dynamique du biocapteur. Par conséquent, la sensibilité du circuit est considérablement 

améliorée. La fabrication de ce biocapteur avec des composants discrets a permis 

d’atteindre une sensibilité de courant du 10 nA, une précision de l’ordre de 0,1 % et un 

rapport de réjection en mode commun (RRMC) de 83 dB. 

3-2 Abstract 

We present a low-current, high sensitivity and high linearity biosensor dedicated to 

neurotransmitter detection. The design is based on a fully-differential amplifier for 

enhanced sensitivity and wide dynamic range. Moreover, an error cancellation loop 

composed of high gain and rejection ratio amplifiers subtracts the voltage drop created 

by the sense resistor, thus enabling the use of high resistance values for low current 

sensing with no adverse effect on the biosensor’s dynamic range; as a result, the 

sensitivity of the circuit is considerably improved. Implementing this biosensor with 

discrete components led to a current sensitivity of 10 nA, an accuracy of 0.1 % and a 

CMRR of 83 dB. 
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3-3 Introduction 

The study and understanding of neuronal operation and neurological diseases require 

the detection and monitoring of various neurotransmitters (NT). To achieve this goal, 

different sensing approaches have been used, including optical, magnetic and 

electrochemical [45]. The latter is particularly efficient to track and quantify the 

concentration of analytes in solution [46]. Electrochemical biosensing is also one of the 

preferred techniques for NT detection and measurement, thanks to its high sensitivity, fast 

detection speed, and simplicity [47]. Furthermore, it offers direct transduction to electrical 

signals and reduced interface noise [47]. 

Recently, the development of implantable biosensors has been receiving much interest 

for diagnosing diseases and monitoring their evolution inside the human body [48]. The 

major constraints for designing these sensors include sensitivity, accuracy, compactness 

and power thriftiness. The potentiostat is a case in point for electrochemical sensing, since 

it is the most widely used amperometric sensor [48]. 

A potentiostat maintains a constant voltage difference between a Working Electrode 

(WE) and a Reference Electrode (RE), both located within an electrochemical cell, by 

injecting current into the cell via a Counter Electrode (CE) [48]. Typically, this allows to 

measure the current flow between WE and CE after an electrochemical redox (reduction-

oxidation) reaction takes place on the surface of WE, hence signaling the presence and 

concentration of an analyte. 

Figure 16(a) shows the block diagram of a standard single-ended (SE) potentiostat, 

where OP1 and OP2 are part of the current injection loop and OP3 measures the injected 

current while acting also as a virtual ground return for the WE-CE current flow. Many SE 

potentiostat designs have been reported in the literature [47], [33], [50]. Unfortunately, 

they do not scale well for use in implants due to common-mode rejection problems and a 

degraded dynamic range when lowering the supply voltage. In order to address these 

issues, the fully differential (FD) potentiostat was introduced [10], [31], [51]. However, 

it still falls short in terms of sensitivity and accuracy. Fig. 16(b) shows the circuit 

proposed by S. M. Martin [10]. 
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Figure 16(a) Single-ended potentiostat diagram. The virtual ground at the input of OP2 forces Vcell to track 
Vsrc and OP3 senses the control current that is generated between CE and WE to achieve the goal. (b) Fully 

differential potentiostat used in [10] © 2015 IEEE. 

In this chapter, a new FD potentiostat that has 0.1 % accuracy and 10 nA current 

sensitivity is presented. Next section introduces the standard SE and FD potentiostat 

functions. Then, the analysis of the proposed circuit and our simulation results are 

discussed. Finally, last section concludes the chapter. 

3-4 Background 

The basic functions of a potentiostat are controlling the voltage of an electrochemical 

cell and measuring current for the electrochemical analysis (ECA) of redox chemical 

reactions involving analytes in solution. In the case of NT detection, the generated redox 

current is related to its concentration [47]. More precisely, when an electrochemical 

reaction takes place at the WE electrode, a current proportional to the analyte 

concentration is generated according to Faraday’s law: 

nFNQ        (1) 

In this equation, Q is the charge correlate of N, the analyte concentration in moles, F 

is Faraday’s constant and n is the number of electrons transferred per mole of product. 

During the reaction, the electrons released by the ions in solution create a current from 

cathode to anode [52], [25], and measuring its intensity provides the analyte’s 

concentration.  

On-chip integrated potentiostats require minimum size, low power consumption, and 

high accuracy and sensitivity [52]. Unfortunately, the accuracy and sensitivity constraints 

go in opposite directions to the voltage supply and, according to Nernst equation, if the 
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cell voltage falls below the standard potential of an analyte, the latter cannot be detected 

[46]. Hence, lowering the supply voltage lowers also the number of analytes that can be 

detected. In Fig. 16, Rce and Rwe stand for Faradic resistances and Cce and Cwe correspond 

to the double-layer capacitances related to CE and WE, respectively. However, since most 

chemical experiments are carried out at low frequencies, the electrical-equivalent 

biosensor model reduces to the series combination of Rwe and Rce. In this case, the 

maximum cell potential swing afforded by the SE potentiostat of Fig. 13(a) is:  

cewe

we
ssddSE

RR

R
VVS


                            (2) 

It is clear from (2) that the maximum cell voltage is bound by the supply voltage, hence 

limiting the general use of SE potentiostats in implants. The FD potentiostat proposed in 

[10] relies on a fully-differential operational amplifier to dynamically control the cell 

voltage, with up to approximately twice the dynamic range of the SE potentiostat. Its 

voltage swing is: 

cesymsensewe

we
ssddFD

RRRR

R
VVS


 2                   (3) 

where Rsense is a current sensing resistor and Rsym is added to ensure symmetric operation 

by differential amplifier OPFD in Fig. 16(b) [10]. 

By increasing the dynamic range of the sensor’s output voltage, this potentiostat 

increases also the number of detectable analytes for a given supply voltage, and 

diminishes the common-mode noise due to its differential configuration. On the other 

hand, the minimum detectable current and the voltage swing must be traded-off, since 

increasing the sense resistor’s value increases the sensing current, but decreases the 

voltage swing. Thus, equation (3) requires a low value for Rsens to maximize voltage 

swing, but a high value is required to sense the NT currents, which are in the nA range or 

lower [47]. A high value of Rsense is also required for accuracy [10]. 
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In the next section, we describe the newly proposed FD potentiostat, which allows high 

values for Rsense to improve sensitivity and accuracy, while still maintaining full voltage 

swing. 

3-5 Proposed Architecture 

3-5-1  Potentiostat Design Description 

Figure 17 shows the schematic of the new FD potentiostat. In this circuit, the value of 

the current sense resistor (Rsense) is only limited by the electrical specifications of the 

operational amplifiers, thanks to a compensation loop that cancels the effect of the voltage 

drop across Rsense. As a result, high Rsense values can be used to sense low currents flowing 

in the solution with the negative impact of decreasing the cell voltage swing. This 

improvement is made possible by cancelling the Rsense term in equation (3) thanks to the 

circuit enclosed within dashed lines in Fig. 14. In this circuit, OP3, OP4 and OP5 form an 

instrumentation amplifier that measures the voltage drop across Rsense, while OP6 

subtracts this voltage from the cell’s current loop and then, Rsense disappears in (3). 
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OP FD
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OP3
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R3

R2
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Figure 17. Architecture of FD potentiostat where OP3, OP4, OP5, and OP6 form an error cancellation loop 

© 2015 IEEE. 

3-5-2 Analysis  

In Fig. 17, Rsense provides a voltage proportional to the Faradic current while Rsym 

maintains symmetric operation around ground as already mentioned. It acts also to 

prevent oscillation due to the feedback loop. The voltage across Rsense is differentially 

buffered by the instrumentation amplifier (OP3, OP4, and OP5) to provide the output 

voltage of the biosensor. 
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Assuming rail-to-rail op-amps, the output voltage swing of the circuit can be shown to 

be (4). 

cesymwe

we
ssddFD

RRR

R
VVS


 2                   (4) 

Thus, the voltage swing of the original FD potentiostat is doubled. Furthermore, the 

voltage swing of the proposed potentiostat is independent of Rsense, unlike in equation (3). 

Therefore, high values of Rsense don’t affect circuit performance in this respect. Rsense has 

also no effect on Vcell tracking Vsrc as shown by equation (5) where AOPFD is the open loop 

gain of op-amp OPFD in Fig. 17. 

 symweceweopFD

weopFD

src

cell

RRRRA

RA

V

V




2         (5) 

Fig. 18 plots this equation for different Rsym and AOPFD values. It shows that for large 

AopFD values (greater than 50 dB), Vcell/Vsrc reaches a maximum that is nearly independent 

of Rsym. 

 

Figure 18. Variation of Vcell/Vsrc versus to Rsym and AopFD: when AopFD is higher than 50 dB, Vcell/Vsrc remains 

constact for most of values of Rsym © 2015 IEEE. 

The cell offset voltage due to real op-amps can be approximated by: 
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where VOPx is the offset voltage of op-amp OPx. 

The most significant noise sources in Fig. 17 are the two input voltage sources. This 

noise affects the output voltage of the circuit by reducing the dynamic range of detectable 

currents through Rsense. It can be shown that signal-to-noise ratio (SNR) of the FD 

potentiostat output is given by (7).  
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     (7) 

where iop4
2 is the equivalent squared input current noise of OP4, Vop3

2 and Vop4
2 are the 

equivalent squared input voltage noises of OP3 and OP4, respectively, and VRsense
2 is the 

equivalent squared noise of Rsense. Thus, the output noise is mainly due to Rsense and 

amplifiers OP3 and OP4, and the SNR of the proposed design is no different from that of 

the circuit in [10]. 

3-6 Experimental Results 

The proposed design was implemented with discrete components, as shown in Fig. 19. 

Op-amp OPA2140 from TI was used for OP1 through OP4. Its very low noise enables 

OP1 and OP2 to detect input currents in the nA range while maximizing the overall SNR 

at the output of the potentiostat. Its bias current specifications are also suitable for 

buffering Rsense with OP3 and OP4. OPFD is a low noise FD amplifier with 95 dB CMRR 

(THS4131 from TI) to improve the common-mode noise rejection of the circuit and 

enable the detection of low concentration analytes. Rsym was set to 10 kΩ, R1  to 10 kΩ, and 

Rsense to 100 kΩ and 1 MΩ. 
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Figure 19.  PCB of proposed FD potentiostat with differential input voltages, error cancellation loop © 

2015 IEEE. 

As shown in Fig. 20, the effect of Rsense on (Vcell/Vsrc) was negligible during 

simulations, thus confirming that a high value improves sensitivity without affecting 

linearity. Fig. 21 reveals that Vcell/Vsrc was nearly constant, with a value close to 1 (R2 = 

0.9985 for Rsense= 1 MΩ). This demonstrated the high linearity of the proposed 

potentiostat. 

 

Figure 20. Effect of Rsense on Vcell/Vsrc: high values of Rsense do not decrease Vcell/Vsrc ratio, while increase 

the sensitivity of potentiostat © 2015 IEEE. 

 

Figure 21. Vcell/Vsrc high linearity (R2 = 0.9985) with Rsense=1 MΩ © 2015 IEEE. 
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An electrochemical analysis of ferrocyanide was performed with the designed 

biosensor using gold covered electrodes as RE, WE and CE. The ferrocyanide was in a 

phosphate-buffered saline solution at 3mM concentration. As shown at Fig. 22(a), the 

oxidation and reduction peaks of ferrocynide were observed at 61 mV and -42 mV of 

input voltage that corresponds to 9.7 μA and 9.4 μA output currents, respectively. Fig. 

22(b) highlights the effect of different scan rates on these peaks. It shows an increase from 

5 μA to 30 μA and from -10 μA to -20 μA for oxidation and reduction, respectively, when 

the scan rate increased from 50 mV/s to 500 mV/s for the same concentration. Working 

with 500 mV/s increased the sensitivity by 25 μA and 10 μA in oxidation and reduction, 

respectively. 

 

Figure 22 (a) Input and output voltage using 3 mM ferrocyanide. (b) CV of 3 mM ferrocyanide with different 

scan rates © 2015 IEEE. 

In another experiment, a dopamine solution at concentrations of 10 mM, 5 mM, 1 mM, 

500 μM and 100 μM was injected into the biosensor. The different concentrations were 

to test the sensitivity of the proposed circuit. Fig. 23 shows the resulting biosensor 

response with Rsense set to 100 kΩ. It reveals that the oxidation peak of dopamine decreased 

from 2.86 μA to 1.69 μA as the concentration changed from 10 mM to 100 μM. A small 

drift was observed, but it did not affect the sensitivity of the biosensor. The dopamine 

concentration of 100 μM corresponded to a detected current of 0.8 μA.  

(a) 

(b) 
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Figure 23 (a) Output sensed current of different concentrations of dopamine with Rsense=100 kΩ and 

minimum detected current of 900 nA. (b) Chemical calibration curve © 2015 IEEE. 

The total power consumption of the circuit was 120mW as expected for this first 

prototype. Then, Rsense was increased to 1 MΩ and Fig. 24 shows the obtained results for 

dopamine concentrations of 50 μM, 30 μM and 10 μM. It can be observed that the 

minimum detected concentration was about 10 μM with minimum detectable current of 

10 nA. 

The results of comparing our design to other works are provided in Table 1. As the 

Table shows, this design improves the minimum sensed current in comparison to [10] and 

[49], with a higher accuracy of Vcell/Vsrc than [10] and [26]. 

3-7 Conclusion 

We described an improved FD potentiostat architecture for NT measurement. The 

proposed design is based on an error eliminating loop that makes it more precise and 

accurate in comparison to previous works. The new FD potentiostat is capable of sensing 

minimum current of 10 nA while Vcell tracks Vsrc within 0.998 ratio, making it very precise. 

Implementing the circuit with discrete circuit confirmed the theoretical analysis. In future 

(b) (a) 
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work, a single chip design should preserve these figures while reducing power 

consumption. 

 

Figure 24. Output sensed current of different concentrations of dopamine with Rsense=1 MΩ and minimum 

detected current of 10 nA © 2015 IEEE. 

 

Table 1. Summary of Characterizations of Proposed Design © 2015 IEEE. 

       [10] [49] [26] This Work  

Power Supply 1.8 V 1.8 V 1.8 V 6 V 

Minimum sensed Current 1 µA 100 nA 1 nA 10 nA 

Vcell / Vsrc 0.944 N.A NA 0.998 

Linearity of Vcell /Vsrc 0.9980 N.A 0.9984 0.9985 

CMRR 86 dB N.A N.A 83 dB 

Dynamic Range Vout 63 dB 33.97 dB N.A 73 dB 

Circuit type FD FD SE FD 

   N.A = Not Applicable 
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1LABioTRON Bioeng. Research Laboratory, ECE Dept. Université Laval, Québec City, QC, Canada 
2 Biomedical Microsystems Laboratory, ECE Dept. Université Laval, Québec City, QC, Canada 
3Université du Québec à Montréal, QC, Canada 

4-1 Résumé 

Nous présentons un biocapteur électrochimique à quatre canaux pour la détection et la 

mesure des neurotransmetteurs. Ce biocapteur possède une sensibilité et une linéarité 

élevées. L’utilisation d’une plateforme microfluidique à plusieurs canaux permet à ce 

capteur de détecter des neurotransmetteurs avec un courant de détection variant entre le 

nA et le mA et avec une sensibilité de l’ordre du pA. En outre, en utilisant une 

configuration entièrement différentielle, le biocapteur offre un rapport de réjection en 

mode commun élevé (90 dB), ce qui le rend approprié pour les applications avec un bruit 

faible et une haute sensibilité. Le système a été conçu sur un PCB de 15 mm x 15 mm 

avec un accès direct aux chambres microfluidiques. Il a été étalonné avec une solution de 

ferrocyanure de 5 mM et il a été testé avec succès en utilisant de la dopamine. Le système 

montre une sensibilité minimale du 100 pA et une consommation électrique de 60 mW. 

4-2 Abstract 

We present a four-channel, high-sensitivity and linearity electrochemical biosensor for 

neurotransmitter (NT) detection and measurement. Using a multi-channel microfluidic 

platform makes this biosensor capable of detecting NT-related currents going from 

nanoamperes to milliamperes, with a sensitivity of the order of picoamperes. Moreover, 

by using a fully differential potentiostat architecture, the biosensor offers a high common-

mode rejection ratio (90 dB), making it appropriate for low-noise and high-sensitive 

applications. The system was implemented on a 15x15 mm PCB with direct interface to 

the microfluidic chambers. It was calibrated with a 5 mM ferrocyanide solution and 



39 

 

successfully tested with dopamine at three concentrations. The system shows a minimum 

sensitivity of 100 pA and consumes 60 mW.  

4-3 Introduction 

Over the past years, there have been many investigations of brain activity and 

neurological disorders. In this respect, understanding and detecting the dysfunctions of 

the electrochemical processes that occur within the nervous system can be of paramount 

importance. This is the case for brain signal propagation between cells, whose successful 

completion depends on mediating molecules at the neuronal synapses. These 

neurotransmitter (NTs) substances, known also as chemical messenger molecules, are the 

agents behind action potential propagation through the nervous system and knowing their 

presence and concentration is essential for understanding the gate-keeping role of 

synapses.  

Electrochemical biosensing is a promising technology for detecting and quantifying 

NTs thanks to its high sensitivity, accuracy and selectivity, and a l s o  i t s  portability 

[1]. The most common techniques use for electrochemical biosensing are amperometry 

and voltammetry. In a typical setup, an excitation voltage is applied between a solution of 

the substance of interest and a reagent, and the redox current generated by the ensuing 

electrochemical reaction is measured. This current is proportional to the analyte’s 

concentration. The potentiostat circuit is commonly used to perform the previous 

operations [31]. 

A potentiostat contains three main parts:  a control unit, a measurement cell, and three 

electrodes with the cell named a working electrode (WE), reference electrode (RE) and 

counter electrode (CE). All three parts affect the performance of the system. During 

operation, a substance in solution is put in the measurement cell, and a voltage is applied 

across the WE and RE electrodes, while CE is used to inject a current to be measured over 

WE [30].  

Every NT reacts at a specific cell voltage. Therefore, to detect many different NTs, it is 

necessary to have a wide input/output dynamic range circuit. To meet this constraint, a 

high density multi-channel microfluidic structure may be employed. Then, a major 
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challenge to address in this microfluidic platform is dimension disparity between the 

electronic section of the biosensor and the microfluidic part [53, 42]. A fully differential 

(FD) potentiostat architecture must also be utilized [31, 10], since using the simpler single-

ended (SE) amplifier-based architecture leads to insufficient input-output differential 

range when the supply voltage is decreased, with a subsequent reduction of the system’s 

sensing range.   

The system described in this chapter results from the hybrid integration of electronics 

and microfluidics parts for multi-channel sensing as shown in Fig. 25. The objective of 

the design is to allow monitoring NT activity in small volume. Each sensor in the system 

has its own counter, reference and working electrodes, and a microfluidic structure sitting 

on top of the electronic part is designed in a Polydimethylsiloxane (PDMS) substrate to 

handle liquid flow between the in-channel electrodes. The four-channel FD potentiostat 

implemented in this work can detect a range of output currents from high picoamperes to 

low milliamperes. 

 

Figure 25. System level diagram of the four-channel High-Sensitivity-Potentiostat (HSP) architecture © 

2016 IEEE. 

4-4 Background 

4-4-1 Potentiostat Design Description 

At the synaptic gap, several NTs are released, each with its own redox current value. 

Hence, detecting different molecules simultaneously mandates the need for a 
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multichannel potentiostat. Each channel detects the molecules according to its applied 

voltage, Vsrc, such that: 

VVVV cellREWEsrc
                      (1) 

where VWE and VRE are the voltage at WE and RE, respectively and Vcell is the voltage 

across the considered solution. The generated redox current, Isense, can be sensed through 

a resistor, Rsense, as shown in (2). 

In order to be capable of quantifying various NTs with different Isense, a wide range of 

input/output voltages should be covered by the channels, since:  

RIV sensesenseout
                                 (2) 

However, lowering the supply voltage for low power operation degrades the 

input/output voltage range, with a detrimental impact on the number of detectable 

molecules when using a single-ended potentiostat. The FD potentiostat mitigates this 

effect by maximizing the output voltage swing and dynamic range for a given supply 

voltage. The FD potentiostat also provides high sensitivity and accuracy due to high 

common-mode noise rejection, hence reducing noise interference at low sensed currents 

[31]. 

4-4-2 Microfluidic Structure 

The microfluidic structure of the systems consists of a small 7.5 x 5 mm chamber with 

two inlets and one outlet. The chamber was designed with PDMS and it was bonded to a 

PCB with its bottom part open and in direct contact with the WE, CE and RE electrodes 

designed on the PCB. An array of 4x10 electrodes was implemented inside the chamber 

as shown in Fig. 25. Each channel of the potentiostat is connected to each row and to only 

3 electrodes in each row from the mentioned electrode array simultaneously. These three 

electrodes are CE, WE and RE. The dimension of the array was over estimated for ease 

of manipulation during the testing phase. 
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4-5 Proposed Architecture 

The schematic of one channel of the implemented FD potentiostat is shown in Fig. 26. 

Two buffers, OP1 and OP2, prevent the faradic current form leaking through the FD 

amplifier. Therefore, all this current is seen by sensing resistor Rsense, with the benefit of 

higher accuracy and linearity. An instrumentation amplifier with unity gain, OP3, is used 

at the output to convert the sensed current to voltage without danger of resistor mismatch 

between Rsense and the output stage. In Fig. 26, Rce and Rwe stand for the faradic resistances 

and Cce and Cwe correspond to the double-layer capacitances related to CE and WE, 

respectively. 

 

Figure 26. Schematic of one channel of the implemented potentiostat; OP1 and OP2 are the buffers; OP3 is 

an instrumentation amplifier, and OP-FD is a fully differential amplifier © 2016 IEEE. 

The output swing voltage of this FD potentiostat is approximately twice of a 

conventional SE one. It is given by [12]: 

cesymsensewe

we
ssddFD

RRRR

R
VVS


 2                    (3) 

where Rsym keep the symmetric operation in the feedback loop according to existence of 

Rsense.  

As mentioned before, noise has an important effect on the sensitivity of the potentiostat.  

The signal-to-noise (SNR) of this circuit is [10, 12]: 
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where iOP3
2 and VOP3

2 stand for the equivalent mean-squared input current noise and the 

equivalent mean-squared input voltage noises of OP3, respectively and VRsense
2 is the 

equivalent mean-squared noise of Rsense. From (4), it is obvious that Rsense is the main 

contributor to SNR as it contributes to both signal and noise [12]. Therefore, while 

configuring the potentiostat with a higher Rsense makes it benefit from low current sensing 

as (2) shows, it will come at the expense of having influence on the generated noise. In 

other words, higher Rsense values allow for lower current sensing, but with degraded 

accuracy. In the proposed system, four values of Rsense, 1KΩ, 10KΩ, 100KΩ and 1MΩ 

were used for each micro-channel to make the described biosensor capable of quantifying 

a wide range of sensing currents. By means of this technique, more NTs with different 

concentration could be quantified. 

4-6 Experimental Results 

The implemented system is shown in Fig. 27, where we see the discrete potentiostat 

and the microfluidic structure sitting on top of the electrodes. A dual low noise amplifier, 

LMC662 from Texas Instruments (USA), was used for OP1 and OP2 to improve overall 

SNR. An instrumentation amplifier with low bias current and noise, INA121, suitable for 

biosensor applications buffers Rsense and converts its current to voltage. OP-FD, THS4541, 

is a rail-to-rail FD amplifier with 100 dB CMRR to improve the common-mode noise 

rejection of the circuit and therefore the detection of low concentration analytes. The 

system was tested with ferrocyanide for one hour continuously. Obtained results were 

almost identical which proves that the reaction was approximately reversible. 

Microfluidic chamber Electronic control circuit 

PCB-based electrodes(a) (b)

 

Figure 27. Implemented potentiostat with microfluidics system (a) top-view (b) side-view © 2016 IEEE. 
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Figure 28 illustrates the functionality of the implemented system via the 

electrochemical analysis of a 5 mM ferrocyanide solution using gold coated RE, WE and 

CE electrodes. This plot shows the CV of ferrocyanide for Rsense= 100 KΩ and given the 

different scan rates indicated. The increment in both reduction and oxidation peaks form 

7 µA and -7 µA to 17 µA and -13 µA, respectively, is shown for a scan rate going from 

80 mV/s to 640 mV/s. 

 

Figure 28. CV of 5 mM Ferricyanide over different scan rates with Rsense = 100 KΩ © 2016 IEEE. 

The minimum detectable redox current of different ferrocyanide solutions at each of 

the four channels is illustrated in the CV plots shown in Fig. 29(a) and 29(b). In Fig. 29(a), 

the sensitivity when using Rsense= 1 KΩ and Rsense= 10 KΩ was 3.08 µA and 1.98 µA, 

respectively. In Fig. 29(b), the sensitivity for minimum detectable concentration of 

ferrocyanide through the channels with Rsense of 100 KΩ and 1 MΩ, was 610 nA and 101 

nA, respectively.  
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Figure 29. Output sensed current of minimum detectable concentrations of Ferrocyanide through the 

channels for: (a) Rsense=1 KΩ and Rsense=10 KΩ (b) Rsense=100 KΩ and Rsense=1 MΩ © 2016 IEEE. 

Figure 30 plots the circuit sensitivity calibration for different channels. It shows a high 

linearity as the regression factor was 0.9723. Figure 31 shows the biosensor responses for 

a dopamine solution (Sigma Aldrich) with concentrations of 1 mM, 100 µM to 10 µM, 

and Rsense set to 10 KΩ, 100 KΩ and 1 MΩ, respectively.  As the figure shows, sensitivity 

of the system is higher for the channels with higher Rsense values. 

(a) 

(b) 
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Figure 30. Sensitivity calibration of the system tested with Ferrocyanide © 2016 IEEE. 

2 nA

0.97 nA

144 pA

 

Figure 31. Output sensed current at minimum detectable concentrations of dopamine through a channel for 

indicated Rsense and dopamine concentration values © 2016 IEEE. 

Figure 32 shows the output noise voltage, Vrms. It is seen from this figure that the reduction 

of noise with increasing of the Rsense is not linear. Indeed, by increasing the Rsense, the 

degradation in Vrms is lowered. Hence, the sensitivity improves linearly with Rsense and 
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Vrms decreases logarithmically. Consequently, SNR is more affected by the noise when 

using higher Rsense. In other words, SNR is not increasing linearly with increment of Rsense. 

However, the sensitivity is increasing linearly. 

 
Figure 32. Output Noise Vrms over different Rsense for dopamine analysis © 2016 IEEE. 

The results of our system in comparison to other works are provided in Table 2. As 

can be seen, this design offers a higher dynamic range of output voltage and covers a 

wider sensitivity range. On the other hand, the supply voltage and power consumption are 

higher. We are working on an integrated lab-on-chip version to address this issue. 

Table 2. Summary of Characterizations of Proposed System © 2016 IEEE. 

Parameters This Work [31] [51] 

Power Supply 5 V 3.3 V 1.8 V 

Power consumption 60 mW 60 µW 72.36 µW 

Dynamic range Vout 76 dB 70 dB 33.97 dB 

Sensitivity  range 100 pA-10 µA 100p-60nA 100nA-5μA 

R2 of system linearity 0.9723 N.A N.A 

CMRR 90 dB N.A N.A 

Implemented circuit type  Fully Differential four 

channel 

Fully Differential Differential 

difference 
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4-7 Conclusion 

In this chapter, we presented a four-channel FD potentiostat architecture for NT 

measurement. The proposed design is able to measure a wide range of analyte 

concentrations, with its redox current sensitivity from picoamperes to milliamperes 

thanks to different Rsense for each channel. The system presented a sensitivity of 

approximately 100 pA for Rsense = 1 MΩ. In addition, this potentiostat showed a linear 

behavior through different channels while consuming 60 mW of power at 5 v supply. 
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5 Low-Power and Low-Noise Fully Differential 

Difference Amplifier for Sub-Nanoampere On-Chip 

Potentiostat [14] 

Elnaz Ghodsevali1, 2, Hamza Landari1, Mounir Boukadoum3, Benoit Gosselin2, Amine Miled1 
1LABioTRON Bioeng. Research Laboratory, ECE Dept. Université Laval, Québec City, QC, Canada 
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3Université du Québec à Montréal, QC, Canada 

5-1 Résumé 

Dans cet article, nous présentons un biocapteur à faible consommation électrique, à 

faible bruit et à large plage dynamique pour la détection des neurotransmetteurs. Cette 

architecture présente une sensibilité et une linéarité élevées. L’architecture utilise un 

amplificateur FDDA pour diminuer le nombre d'amplificateurs dans la partie de contrôle, 

avec une consommation électrique réduite. De plus, cet amplificateur fournit une plage 

d’oscillation de la tension de sortie qui est presque deux fois celle obtenue avec des 

amplificateurs asymétriques. Enfin, deux paires différentielles en entrée éliminent le 

besoin de tampons qui sont utilisés pour l'isolation. En conséquence, le bruit du système 

est réduit avec une sensibilité et une précision améliorées. L’architecture de ce biocapteur 

qui est fabriquée en technologie CMOS 180 nm a permis d’obtenir une sensibilité de 

courant  de l’ordre de 900 fA, un bruit d'entrée de 6,9 μVrms et une consommation 

électrique de 53,9 μW. 

5-2 Abstract 

In this chapter, we present a low-power, low-noise and wide dynamic range biosensor 

for neurotransmitter detection that exhibits high sensitivity and linearity. The design uses 

a fully differential difference amplifier (FDDA) to decrease the number of amplifiers in 

the control part, with reduced overall power consumption as a result. Moreover, this 

amplifier provides an output voltage swing that is almost twice that obtained with single-

ended amplifiers. Finally, the two differential pairs at the FDDA input eliminate the need 

for impedance isolation buffers and matching resistors, consequently reducing system 

noise for improved sensitivity and accuracy. Designing this biosensor in 180 nm 
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technology led to a current sensitivity of 900 fA, an input-referred noise of 6.9 µVrms 

and a power consumption of 53.9 µW. 

5-3 Introduction 

Many studies have been made on the brain for a better understanding of brain electrical 

activity and related diseases [54]. In order to establish a good correlation between brain 

activity and diseases, it is important to understand the dysfunctions of its electrochemical 

reactions [55, 39]. Indeed, the electrical activity of the brain is mainly related to 

neurotransmitter (NT) molecules that regulate pulse propagation at synaptic boundaries. 

In order to detect the NT activity, electrochemical biosensors are one of the best means, 

due to their high sensitivity and selectivity, in addition to being amenable  to portable and 

implantable devices [56]. 

Electrochemical biosensing is based on an electrochemical measurement cell to which 

a regulated potential is applied. Then, the faradic current generated by the ensuing redox 

reaction within the cell is measured. This current depends on analyte concentration [55]. 

Most such circuits are formed by a control unit, a measurement units and sensing 

electrodes. The measurement part depends closely on electrode functionalization and 

material, which can considerably change the redox potential of the system [55]. In order 

to be able to detect different NTs with different electrode materials, it is necessary to have 

a chip that can monitor a wide range of voltages and currents. CMOS chips used for this 

purpose are mainly based on potentiostats, which rely on operational amplifiers to apply 

voltage and measure currents. One widely used architecture uses the single-ended 

differential amplifier [57], [43], [44]. This leads to a simple circuit, but it suffers from 

inadequate input and output differential range. In order to address these limits, the fully-

differential amplifier-based potentiostat was introduced to offer wider dynamic range and 

lower common mode noise [10]. 

In this chapter, we describe the design of a fully differential difference amplifier 

(FDDA)-based CMOS chip potentiostat with low power consumption, low flicker noise 

at the low frequencies, high sensitivity and wide differential input range.  Performance 

results based on post-layout simulation will be presented as well. In the proposed system, 
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shown in Fig. 33, each high-sensitivity potentiostat (HSP) is connected to three electrodes 

(counter, reference and working electrodes). Here, we focus only on the HSP design. 

5-4 Background 

Potentiostats for implantable devices require minimum size, low power consumption, 

and high sensitivity and accuracy. However, despite much progress in potentiostat design, 

power consumption is still a concern for implant design, unless improving it by reducing 

the number of operational amplifiers and passive elements used. Another issue in 

implantable potentiostats is sensitivity, which decreases with diminishing supply 

voltages. According to Nernst equation, if the voltage of an electrochemical cell falls 

below the standard potential of the analyte, the latter cannot be detected. One approach 

to solve this problem is to use a fully differential output architecture to increase the 

dynamic range of the potentiostat in comparison to using a single-ended one [57]. 

Finally, in order to detect low NT concentrations, the potentiostat should be able to 

detect currents in the range of nA or less. The main obstacle to achieve this is circuit 

generated noise. Reducing the number of passive resistors and also designing low flicker-

noise operational amplifiers for low-frequency operation can reduce the generated noise 

and improve sensitivity as a result. 

Among the different designs of operational amplifiers, DDA and FDDA circuits do 

not need passive elements. This makes them attractive for meeting the low power and low 

noise criteria. DDA behaves like a differential operational amplifier, but with two pairs 

Figure 33. System level diagram of the one-channel HSP architecture © 2016 IEEE. 
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of differential inputs [58]. With reference to the block diagram of Fig. 34(a), the output 

voltage of a DDA is given by:  

VO= AO [(Vpp-Vpn) - (Vnp-Vnn)]                              (1) 

where AO is the open-loop gain of the DDA, Vpp and Vpn are the non-inverting pairs, and 

Vnp and Vnn are the inverting pairs. 

For best performance, the open-loop gain should be large enough to decrease the 

difference between the two differential voltages. The single-ended DDA benefits from 

high open-loop gain and high input impedance [42, 43]. FDDA is the fully differential 

architecture of the DDA, which improves the input differential range, supply noise 

rejection, dynamic range, harmonic distortion and reduces the effect of coupling between 

various blocks [10]. Also, providing an input/output rail-to-rail swing increases the output 

dynamic range and covers a wider range of detected neurotransmitters. However, FDDA 

uses common-mode feedback (CMFB) to control the common-mode output voltage. As 

shown in Fig. 34(b), the FDDA architecture is similar to DDA, but with a differential 

output stage instead of a single-ended one, which leads to fully balanced outputs given 

by:  

Vop = -Von= AO [(Vpp-Vpn) - (Vnp-Vnn)]                     (2) 

When a negative feedback loop is applied to FDDA, the two differential input pairs 

become equal as shown in (3). 

Vpp –Vpn= Vnp – Vnn; AO → ∞                         (3) 

 

Figure 34 (a) DDA block diagram. (b) FDDA block diagram. These two blocks consist two input pairs: 

positive pair (Vpp, Vpn) and negative pair (Vnp, Vnn)) © 2016 IEEE. 
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5-5 Proposed Architecture 

The schematic of the proposed FDDA-based potentiostat is shown in Fig. 35(a).  It 

includes an FDDA and two sensing resistors in a feedback loop that measure the faradic 

current. To ensure that the potentiostat is able to detect very low NT concentrations at 

low frequency, it must be designed with low thermal and flicker noise. In Fig. 35(a), Rce 

and Rwe refer to Faradic resistances and Cce and Cwe correspond to the double-layer 

capacitances related to CE and WE, respectively. With reference to Fig. 35(a), we have: 

Vsrc/2 –VWE= -Vsrc/2 – VRE                               (4) 

Vsrc = VWE – VRE                                            (5) 

where VWE and VRE are the WE and RE voltages, respectively. Since the difference 

between VWE and VRE is equivalent to Vcell, equation (5) shows that the negative feedback 

loop of the potentiostat ensures that the Vcell tracks Vsrc. Rsense is the current sensing resistor 

while Rsym is added to maintain symmetric operation of the FDDA. High Rsense values are 

used to sense low currents passing through the solution, but the values cannot be increased 

indefinitely because of voltage drop across Rsense and Rsym. The high drop voltage across 

Rsense and Rsym can cause difference between Vcell and Vsrc.   

Figure 35(b) shows the proposed two-stage current-mirror-based FDDA, which 

consists of a four-input with differential outputs architecture. To tune the dc amplitude of 

Figure 35 (a) Proposed architecture of FDDA potentiostat based on FDDA including Rsense in the feedback 

loop to sense the output current (b) Schematic of FDDA used in potentiostat (c) Switch-Capacitor CMFB used 

in FDDA © 2016 IEEE. 
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the differential outputs, a switched-capacitor common-mode feedback (CMFB) was used, 

as shown in Fig. 35(c). The dc amplitude can be easily adjusted to the middle voltage of 

Vdd and GND through Vbias. 

The input-referred noise is given by [8]:  
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This is a critical parameter for high sensitivity. From (6), the minimum input referred 

noise can be obtained by maximizing gm1-4 and minimizing gm5-8 and gm9-10. All the input 

transistors (M1-M4) are selected with the same (W/L) ratio, also transistors M5-M8 and M9-

M10 are identical. To increase gm1-4 and decrease gm5-10, (W/L)1-4 should be as big as 

possible while (W/L)5-10 should be as small as possible. Therefore, M1-M4 are operating 

in the weak inversion (subthreshold) region, and M5-M8 and M9-M10 are operating in the 

moderate inversion region by applying a low microampere bias current. When the 

potentiostat is operating at low frequency, flicker noise becomes more critical. In order 

to decrease it, large pMOS transistors are used in the input stage, since flicker noise in 

pMOS is lower than nMOS and is inversely proportional to the gate area of a transistor 

[58, 59]. 

Another factor that affects transistor dimension is circuit stability. In order to have a 

stable system (phase margin > 45°), the two poles at gm5/C5 and gm9/C9 must be higher 

than the dominant pole at gm1/CL. Thus, gm5 and gm9 cannot be decreased arbitrarily 

because of the instability problem. However, by using relatively large values for CL and 

minimizing gm1 and gm9, the danger of instability is alleviated. Indeed, (gm1/CL) << 

(gm9/C9, gm5/C5) when CL>> C9, C5. 

Furthermore, an improved gain can be obtained by using current mirror amplification 

between the first and second stages. In the proposed FDDA, unity gain current mirror 

amplification is used to meet the requirements of (6). The gain of proposed FDDA is: 
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As the dimensions of M1-M4, M5-M8 and M9-M10 are the same and RL is much smaller 

than Rds (drain-source resistor) of M9-10 and M5-8, (7) can be rewritten as:  
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This design did not benefit from current mirror amplification because gm1-4 were high 

enough to generate the appropriate gain.  

In order to achieve a low noise circuit, the input stage transistors are designed with a 

large width/length ratio, in the range of 200/1, but this increases power consumption. 

Operating the input stage transistors in the weak inversion mitigates this effect. 

5-6 Post-layout Simulation Results 

The proposed potentiostat was implemented and simulated using Cadence with the 180 

nm CMOS process of TSMC. The microphotograph of the fabricated chip is illustrated 

in Fig. 36. Figure 37 provides the plot of the post-layout simulation results of the designed 

circuit. The phase margin and open-loop gain of the circuit were 55° and 57 dB, 

respectively, with a unity-gain bandwidth of 9 MHz. The FDDA and voltage biasing 

circuit consume 33.69 µW and 20.16 µW respectively when powered at 1.8 V, showing 

ultra-low power consumption of the proposed design. Moreover, the slew rate, input 

differential range and input offset voltage of the FDDA were 21 V/μs, 1 mV and 14 µV, 

respectively, and the rail-to-rail output voltage span of each differential output was 1.44 

V, ranging from 180 mV to 1.62 V. 

Values from 1 KΩ to 1 MΩ were chosen for Rsym and Rsense off-chip resistors to sense 

current while the electro-chemical cell is simulated with capacitors and resistors, as 

discussed before regarding Fig. 35 (a). Since most cyclic voltammetry to quantify the 

redox current from a chemical reaction is accomplished at low frequency, Cce and Cwe can 
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be ignored and just Rce and Rwe are used to simulate the electrodes. Rwe and Rce were set 

to 1 MΩ and 100 Ω, respectively. 

CMFB

FDDA

Vbias circuit

(a)(b)

10 um

10 um
 

Figure 36. Microphotograph of (a) Voltage bias circuit (b) FFDA and CMFB © 2016 IEEE.  

Figure 37. Phase margin of 55° and gain of 57 dB measured for open-loop proposed FDDA design with 

unity-gain bandwidth of 9 MHz © 2016 IEEE. 

Transient signals for Vsrc and Vcell shown in Fig. 38(a), with Fig. 38(b) displaying the 

Vcell to Vsrc ratio. It is clear from Fig. 38(b) that the proposed potentiostat has high linearity 

(R2 =0.9968). As the switched-capacitor CMFB operates by capacitor charge and 

discharge, a switching noise exists in the differential outputs as shown in Fig. 38(a). The 

applied clocks to the switch-capacitor CMFB, 𝜑1 and 𝜑2 in Fig. 32(c), are generated by 

an off-chip clock generator. To improve CMFB performance, the frequency of two clocks 

shown in Fig. 35(c) should be much higher than the input signal frequency.  
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Figure 38 (a) Differential inputs and outputs of the proposed potentiostat (Vcell and Vsrc). (b) Linearity of 

proposed potentiostat (Vcell/Vsrc) with R2= 0.9968 © 2016 IEEE. 

In order to measure the noise of the proposed circuit, the inputs were grounded and a 

transient analysis was performed by Cadence. The resulting output noise was divided by 

the amplifier gain (707 V/V), and the input-referred noise was determined.  

Figure 39 illustrates the result at three different frequencies. An input-referred noise 

of approximately 6.9 µVrms was obtained for all frequencies. The small variation between 

the three frequencies confirms that flicker noise is not dominant in this design. Sensitivity 

is improved with decreased input-referred noise, as this means less interference with the 

sensed current. 

As shown in Fig. 40, the value of Rsense has a linear impact on the minimum sensed 

current, interpreted as the sensitivity of the design. Higher values of Rsense results in lower 

sensed current. The minimum sensed current was 900 fA for Rsense equal to 1 MΩ. The 

characteristics of our design are summarized in Table 3. As can be seen, this design 

benefits from low power consumption and input-referred noise, and high sensitivity. 

Vcell = 0.0038 + 0.9189Vsrc 

R2 =0.9968 

 

(a) 

(b) 



58 

 

 

Figure 39. Input-referred noise voltage of approximately 6.9 µVrms for frequencies of (a) f = 100 Hz (b) f 

= 1 KHz (c) f = 10 KHz © 2016 IEEE.  

 

Figure 40.  Minimum sensed current different Rsense from 1 KΩ to 1MΩ © 2016 IEEE. 

 

(a) 

(b) 

(c) 
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5-7 Conclusion 

In this chapter, we described a new FDDA potentiostat architecture to sense NT 

activity. The proposed design consumes a total low power of 53.9 µW, which makes it 

suitable for implant applications. Also a very low input-referred noise of 6.9 µVrms 

allows for high accuracy and sensitivity, since this new potentiostat is capable of sensing 

minimum currents of 900 fA while Vcell tracks Vsrc with high accuracy. The proposed 

design has been fabricated on a CMOS 0.18 μm from TSMC and further experimental 

tests are on-going. 

Table 3.   Summary of Characterizations of Proposed Potentiostat © 2016 IEEE. 

Parameters Post-layout Simulation results 

Power Supply 1.8 V 

Power consumption: 

Bias circuit 

FDDA 

 

20.16 µW 

33.69 µW 

Input Referred Noise 6.9 µVrms 

Minimum sensed Current 900 fA 

R2 of Vcell/Vsrc 0.9968 

CMRR 104 dB 

Maximum differential Voltage swing Vout 2.9 V 

5-8 Acknowledgment 

The authors acknowledge the financial support from the Natural Sciences and 

Engineering Research Council of Canada (NSERC), the Microsystems 

Strategic Alliance of Québec (ReSMIQ) and CMC Microsystems. 

 

 



60 

 

6 Conclusion 

Les potentiostats jouent un rôle important dans la conception de capteurs implantables. 

La configuration du potentiostat dépend de son application. Dans ce rapport de mémoire, 

on a présenté deux architectures à base de composants discrets et une architecture intégrée 

qui peut être utilisée pour la détection de la concentration des neurotransmetteurs. 

Une architecture à haute sensibilité et faible puissance a été développée pour la 

détection de la dopamine. L’amélioration de l’architecture porte sur l’utilisation des 

configurations FD et FDDA. Le système proposé est fabriqué et simulé en technologie 

CMOS 180 nm. Les résultats expérimentaux de la première version discrète montrent une 

sensibilité et une précision élevées en utilisant une boucle de suppression de bruit dans la 

structure FD. La sensibilité de cette architecture était en dessous du nA pour le courant 

détecté avec une consommation électrique de 120 mW [12]. 

La deuxième architecture discrète était une version compacte à quatre canaux de la 

précédente. Chacun de ces canaux offre une gamme différente de sensibilité et de 

précision en utilisant différentes résistances de détection pour différentes applications et 

différentes concentrations. La sensibilité a été améliorée au pA et la consommation 

électrique a diminué à 60 mW avec une superficie totale de 15 mm x 15 mm [13]. 

Une nouvelle architecture a été fabriquée en technologie CMOS 180 nm pour diminuer 

la consommation électrique totale et augmenter le rapport signal sur bruit afin d’améliorer 

la sensibilité du biocapteur pour la détection de très faible concentration de 

neurotransmetteurs dans une application implantable. Cette architecture se base sur un 

amplificateur à quatre nœuds d’entrée et à deux nœuds de sortie pour augmenter la plage 

dynamique et diminuer le bruit et la consommation électrique. La sensibilité du courant 

détecté était au niveau du pA, un bruit d’entrée faible de 6,9 μVrms et une consommation 

électrique de 53,9 μW. Ce nouveau potentiostat utilise un amplificateur FDDA et deux 

résistances dans la partie de contrôle pour la détection du courant. Il permet de réduire la 

consommation électrique du système. L’utilisation de larges transistors dans l’étage 

d’entrée a contribué à baisser le bruit considérablement [14]. 

En conclusion, les contributions de ce mémoire peuvent être résumées comme suit : 
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1. L’ajout d’une boucle de suppression du bruit dans le premier circuit proposé 

permet une meilleure détection, une augmentation de la sensibilité et de la 

précision sans affecter la linéarité du système. Les valeurs élevées de la résistance 

de détection induisent une chute de tension plus élevée et changent la tension 

aux bornes de la cellule électrochimique. 

 

2. Une autre contribution consiste en l’utilisation des quatre canaux dans la deuxième 

version du circuit pour augmenter la plage de sensibilité pour les diverses 

concentrations d’analytes. Ceci était possible grâce à l’utilisation de différentes 

résistances de détection allant de 1 kΩ à 1 MΩ dans chaque canal. Ces différentes 

résistances de détection permettent une sensibilité et une précision variables. 

 

3. L’architecture d’un nouveau potentiostat qui utilise l’amplificateur FDDA pour 

augmenter la sensibilité et diminuer la consommation électrique pour des 

dispositifs implantables. L’amplificateur FDDA est caractérisé par un bruit faible, 

une plage dynamique élevée et une plage d’oscillation de la tension de sortie 

doublée pour améliorer la sensibilité. 

 

 

 
 

 

 

 
 

 

 
 

 

 
 

 

 

 
 

http://www.linguee.com/french-english/translation/cellule+%C3%A9lectrochimique.html
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