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Le développement technologique permanent de la micro-électronique contribue de 

manière significative aux diagnostics et aux réhabilitations cliniques dont la faisabilité 

relevait du rêve il y a quelques décennies. Ainsi. par la stimulation électrique, le cœur 

peut retrouver son rythme normal de fonctionnement, les handicapés physiques peuvent 

retrouver le mouvement, les problèmes de miction et rétention peuvent être solutionnés, 

le sourd peut désormais entendre. et peut-être dans les prochaines années, il sera possible 

de restaurer une vision partielle mais fonctionnelle chez un aveugle. Cependant. toutes 

ces applications ne sont recommandables que si un minimum de fiabilité et de sécurité 

est observé. Ceci 5 cause du fait que les stimulateurs utilisés. une fois implantés. 

deviennent physiquement inaccessibles, et surtout à cause de nombreuses défaillances 

liées au contact entre les électrodes et les tissus stimulés. 

t'objectif de ce mémoire est de proposer et réaliser des circuits électroniques à faible 

encombrement et faible consommation, testables et pouvant être facilement intégrés, qui 

permettront aux stimulateurs neurornusculaires implantables d'être beaucoup plus 

fiables. Ces circuits visent également fait à préserver la sécurité et le confort des patients. 

Étant donné la complexité des mécanismes de transfert de charge qui se produisent au 

niveau du contact électrodes-tissus, une étude portant sur les électrodes couramment 

utilisées dans le domaine de la stimulation électrique, sur ieur interface avec les tissus. 

ainsi que sur les modèles électriques de cette interface est d'abord présentée. Cette étude 

permet de mieux comprendre ladite interface, d'identifier les facteurs qui interviennent 
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dans les différents cas de dysfonctionnement et de dégager les informations utiles de 

l'extérieur du corps. De cette étude. nous proposons des techniques de caractérisation in 

vivo entièrement implantables permettant de suivre le comportement du contact 

électrodes-tissus. Ces techniques sont les suivantes : la mesure d'impédance. la mesure 

de la tension d'électrode. les techniques impulsionelles, Io mesure de la quantité de 

charge par phase. la çasacténsrition par variation d'un pmornètre de stimulation et 

l'enregistrement des signaux nerveux. 

Afin de démontrer la faisabilité des techniques proposées. deux puces ont été conçues 

avec la technologie CMOS 0.35 micron à 3.3V. La première. dédiée B un stimulateur 

urinaire et dotCe d'un système de calibrage intégré. permet d'estimer l'impédance du 

contact électrodes-tissus. Elle a Cté fabriquée et testée. Les résultats des tests montrent 

son aptitude à détecter un court-circuit ou un circuit ouvert au niveau des électrodes. Ln 

seconde puce quant h elle est dédiée aux stimulateurs intracorticaux. et est présentement 

en cours de fabrication. Elle offre plus de flexibilité et possède de meilleures 

performances que la première. Elle permet la mesure de la tension bélectrode. du 

courant de stimulation effectif et de I'impédance complexe du contact électrodes-tissus. 

Pour la mesure de l'impédance complexe, une nouvelle technique de génération de 

courant sinusoïdal alliant simplicité, efficacité et précision a été mise au point. Les 

circuits actifs de la puce réalisée (plots exclus) occupent une surface de 0,6 mm' et 

consomment une puissance maximale de 43 mW. Les résultats des simulations 

effectuées avec un modèle simplifié du contact électrodes-tissus ont montré une 
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précision remarquable des mesures et ont permis de valider la technique de mesure 

d'impédance proposée. Pwallèlement, un système de multiplexage et démultiplexage 

assez tlexible et assurant la connexion des circuits de mesure à une matrice d'électrodes 

est proposé. Ce système. basé sur la programmation des registres. ne requiert pas de 

décodeur et présente bien d'autres avantages qui ne sont pas rencontrés dans des 

architectures classiques. 

Les solutions proposées sont portables et adaptables à une grande variété de stimulateurs 

électriques existnnts. Ce qui ouvre d'ores et déjà la voie sur un gnnd nombre 

d'applications. Le présent projet fiiciliterû aussi les recherches biomédicales. notamment 

les tests in vivo sur des animaux. les tests cliniques chez les humains. ainsi que I'étude de 

l'interaction entre les électrodes et les tissus biologiques. 



ABSTRACT 

Ongoing development of micro-electronics contributes years after yems to diagnosis and 

dinical rchabilitations whosc fcrisibility !vas just unbclicvablc a fcw dccadcs ago. Thus. 

by electnc stimulation. the heart beat cm be restored, priraplegics can walk. patients 

suffenng frorn mictuntion and retention can be helped. the deaf can hear. and maybe in 

the near future, it will be possible to restore a partial but functional sight to a blind man. 

However. al1 these interesting applications are advisable only if a sufficient level of 

reliability and safety is ensured. This is due to the fact that once implanted, stimulators 

become physically inaccessible. and also because of numerous failures pertaining to the 

electrodes-tissues con tact. 

In this work. small area. low power and testable electronic integrated circuits are 

proposed, in order to improve common implantable stimulators reliability. These circuits 

ailows detection of any anomaly appearing at the electrodes-tissues contact level. 

ensuring the sûfety and the viability of the stimulation. To reach our objectives. we go 

through a number of stages. First. commonly used stimulation electrodes and their 

contact with living tissues are investigated. AIso, existing electrical models of the 

electrode-tissues interface rire reviewed. Theses investigations are useful in 

understanding implanted electrodes behavior dong with charge tnnsfer rnechanisms at 

their interface with tissues, as well as factors involved in major electrodes failures. They 

are d s o  useful in detennining information to transmit to the extemal controller of the 
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stimulator. Then, implantable electrodes-tissues contact characterization techniques are 

proposed. These techniques are : irnpedance measurement. electrode voltage monitoring, 

pulses techniques, charge quantity per phase measurement, stimulation parameten 

variation technique, and neural signal recording. 

We demonstrated the feeassibility of the proposed techniques with two chips, implemented 

in a 3.3V, 0.35 micron CMOS process. The fint chip has been hbricated and 

successfully tested. It allows to estimate electrodes-tissues contact impedance in bladder 

stimulaton, and includes an integmted calibration system. Test results showed its ribility 

to detect an open circuit or a short-circuit between electrodes. The second chip, 

dedicated to intracortical stimulators, is more versatile and has better performances than 

the first. It can be used to measure electrode voltages. effeciive stimulation currents. and 

AC impedance of the electrodes-tissues contact. To perfom AC impedance 

rneasurements, a new sine wave current generator has been developed. This sine wme 

Denerator is simple and provides accurate sine wavefom currents. The chip. with a core a 

a m  of 0.6 mm', and a maximal power consurnption of 4.5 mW, is currently being 

hbricated. A simulation based validation method ûpplied to a simplified electrodes- 

tissues contact model. has confirmed the performances of the designed chip. At the same 

time, to ensure the connection of the proposed circuits to an electrode array, a flexible 

muItipIexing/demultiplexing system is proposed. That system uses programmed registers 

for address decoding, and offers several desirable features m l y  encountered in clûssicd 

architectures. 
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Proposed solutions are ponable and easily adaptable to most kinds of implantable 

stimulators. This 1 s t  feature gives rise to a I q e  nurnber of applications. This project 

may also facilitate biomedical researches, especially in vivo tests in animals, as well as 

long-term tests in human. It could be useful in any investigation on the interaction 

between electrodes and biological tissues. 



TABLE DES MATTÈRES 

DEDICACE. ......... ..,.......................................................-.................. iv 

............................................................................. REILIERCIEILIENTS, .V 

* ........................................................................................ RESULLIE.. ..vi 

....................................................................................... ABSTRACT.. ix 

.. ...................................................................... TABLE DES MATIÈRES MI 

. . .......................................... LISTE DES TABLEAUX e v 1 1  

... ..................................................................... LISTE DES FIGURES.. . m i l  

....................................... LISTE DES ABRÉVIATIONS ET SY bIBOLES.. n i v  

................................................................................. INTRODUCTION 1 

CHAPITRE 1 FONDEkIENTS DE LA STINWLATION NERVEUSE ................... 4 

1.1 ~NTRODUCTION .........................................~.~................................... ttt.t..t.t.tttt.tt.t.tt..t.t4 

1.2 ORGANISATION STRUCTURELLE DU SYSTÈME NERVELJX ,.....,...,...........,................... 4 

1.2.1 Les cellules de base ........................................................................................ 4 

1.2.2 Le système nerveux central ............................................................................ 7 

C - 1.2.3 Le système nerveux penphérique .............................................................. 10 

1.3 ACTIVITÉ ELECTRIQLIE DES NEURONES ...................................... .. ....................... 11 

L .3.1 Propriétés de la membrane ........................................................................... I I 



... 
Xl l l  

1-32 Propagation de l'influx nerveux ................................................................... 12 

1.3.3 La transmission synaptique ........................................................................ 13 

1.3 LE PROCESSUS SENSOREL ....................................................................................... 14 

.................... .................................................... 1  .4 . 1 La sensibilité somatique ... 14 

......................................................................................... 1 A.2 Le système visuel 15 

..................................................... 1.5 LA FONCTION h4OTRICE DU SYSTÈME NERVEUX 16 

1 . 5. 1 Le système neurornuscuIaire .................... .... ....................................... 17 

1-52 Le cortex moteur .......................................................................................... 18 

1.6 RÉHAB ILITATION P.Mt STIMULATION ÉLECTRIQUE ................................................. 18 

1.6.1 Principe de la réhabilitation par stimulation électrique ............................... 19 

.................................................................................. 1.6.2 Types de stimulateurs -20 

. 
33 1.6.3 Etude des formes d'onde de stimulation ..................................................... -- 

1 .6.4 importance des électrodes ..................... ... ................................................ 24 

.... 1.7 CONCLUSION .......+.......,... ,., ................,. 25 

CHAPITRE 2 LES ÉLECTRODES ET LEUR CONTACT AVEC LES TISSUS 

BIOLOGIQUES .................................................................................. 26 

............. 2.1 T m o ~ u c r ~ o ~  .......,.,. ................................................................................. 26 

................................................................... 3.3 DIFFÉRENTES CLASSES D'ÉLECTRODES 26 

2.2.1 Électrodes polarisables et électrodes non polaisables ............................... 26 

......................................................................... 2.2.2 Les électrodes implantables 27 

2.2.3 Les micro-électrodes .................................................................................... 28 

2.2.4 Classification selon le matériau de fabrication ............................................ 29 



xiv 

2.2.5 Classification selon la géométrie de l'électrode ........................................... 30 

7 0 .......................................................................... 2.2.6 Autres classes d electrodes 31 

............................................................................ 3.3 LE CONTACT ÉLECTRODE-TISSUS 32 

1.3.1 Comportement d'une électrode implantée ................................................... 32 

2.3.2 Mécar ismes de transfert de charge .............................................................. 34 

2.3.3 Polarisation d'une électrode ...................................... ,, ....................... 35 

3.3.4 Modilisation électrique de ['interface électrode-tissus ................................ 35 

2.3.5 Validiition du modèle ................................................................................... 43 

........................................................ 2.4 CRITÈRES D'ÉV ..u U:\TION D'UNE ELECTRODE 45 

2.4.1 La densité de charge par phase limite ......................................................... 46 

2.4.2 La densité de courant limite ......................................................................... 47 

7.4.3 La biocompatibilité ...................................................................................... 47 

............................................................................................................ 2.5 CONCLUSION 48 

CHAPITRE 3 TECHNIQUES DE C~~IWCTERISATION IN VIVO DU 

CONTACT ÉLECTRODE-TISSUS emoaa~maaoaaaaamaam.mooo.ooaoo.oammaa-aa--a.oaeeo49 

...................................................................................................... 3.1 PROBLGMATIQLJE 49 

3.2 MESURE D' IMPÉDANcE ............................................................................................ 51 

3 .2.1 Techniques de mesure existantes ............................................................... 51 

3.2.3 Protocole expérimental proposé ................................................................... 53 

................... .............*...................... 3.3 CONTR~LE DE LA TENSION D'J~ECTRODE ,,., 54 

3 .3.1 La chronopotentiométrie .................................... ... ....................................... 55 

3.3.2 Difficultés liées à la mesure ......................................................................... 56 



3.4.1 Impulsion intensiostatique simple ................................................................ 58 

3.4.1 Double impulsion intensiostatique .............................................................. 59 

3.5 ESTIMATION DE LA DENSITÉ DE CH.-UZGE PAR PHASE ET DU DÉSEQUUIBRE DE 

................................................................................................................... CHARGE t 

......................................................... 3.6 AUTRES TECHNIQUES DE CARACTÉRISATION 62 

3.6.1 Variation d'un paramètre de stimulation ..................................................... 62 

3.6.2 Enregistrement des potentiels nerveux ........................................................ 64 

........................................................................................................... 3.7 CONCI,USION 65 

CHAPITRE 4 CONCEPTION D'UNE INTERFACE DÉDIÉE .......................... .. 66 

4.2 "A VERSATILE ELECTRODES-TISSUES CONTACT CHtiRXCTERIZ.ATION METHOD FOR 

............................................................. RELIABLE IMPLtWTN3 LE STI~IULATORS'' 69 

1.2.1 Abstract ........................................................................................................ 69 

.................................................................................................. 4.2.2 Introduction 70 

............ 4.2.3 Lmplantable electrodes-tissues contact characterization techniques 73 

42.4  Description of the global chancterizûtion system ....................................... 76 

4.2.5 Performance evaluation ................................................................................ 89 

................................................................................................... 4.2.6 Conclusion 94 

.................................................................................................... 4.2.8 Re ferences 96 

....................................... 4.3 COMPLÉMENTS sufi  L'M~PLIFICATE~ OPERATIONNEX I I I  



xvi 

4.4 COMPLÉMENTS SUR LA C E L L U  GM .................................................................... 112 

CHAPITRE 5 BILAN DES TRAVAUX EFFECTUÉS ......................................... 115 
5.1 PROTOTYPE RÉALISÉ AVEC DES COMPOSANTS DISCRETS ....................... ,., .......... 115 

5.2 ~JTERFACE DÉDIÉE A CM STIhlULATEUR UWNAiRE : PUCE I C D P m  ............... 116 

5.2.1 Description et fonctionnement ................................................................... 116 

5.2.2 Résultats de Test ........................................................................................ 118 

.... 5.3 WTERFACE DÉDIÉE .k üN STIMULATEUR INTRACORTICAL : PUCE ICDPMbIC 119 

............ 5.4 TECHNIQUES D'INTERCONNEXION D'UN IMPLANT d LIULTI-ELECTRODES 121 

CONCLUSION ........................................................................................................... 124 

BIBLIOGMPHIE ..................................................................................................... 128 

ANNEXES ................................................................................................................... 147 

ANNEXE A : SIMULATIONS DU MODELE ÉLECTRIQUE DE LINTERFACE ÉLECTRODE - 

~rssus ....................................................................................................... 147 

.................... ANNEIVE B : RESULTATS DE slhiWL~T10NS DES DIFFÉRENTS MODULES 152 

................................... ANNEXE C : SCHÉMAS ET MASQUES DE LA PUCE ICDPMTEL 161 

.................................... kbJ'N2.W D : SCFIÉMAS ET MASQUE DE LA PUCE ICDPEyUMC 166 

hP4E.Q E : SCHÉMAS DU SYSTÈME DE ivIULTIPLEXAGE ET DEMULTIPLEXAGE 

PRÉVU ...................................... ,. .............................................................. 175 



LISTE DES TABLEAUX 

Tableau 2.1 Paramètres intervenant dans le modèle .................................................. 45 

TdAem 4.1 Dimensions of individurtl current-mimr transistm (L=?prn for al! 

............................................................................................... transistors). 107 

Tableau 4.2 Supported modes of operation. .............................................................. 107 

Tableau 5.1 Plages de fréquences privues et valeurs des composants du modèle 
. . ................................................................................. électrode-nerf utilisé 1 16 



LISTE DES FIGURES 

Figure 1.1 

Fi sure 1 .I 

Figure 1.3 

Figure 1.4 

Figure 1.5 

Figure 1.6 

Figure 7.1 

Figure 2.2 

Figure 2.3 

Figure 2.4 

Figure 2.5 

Figure 2.6 

Structure typique d'un neurone. ................................................................... 6 

Éléments du système neurornusculaire participant à un acte réflexe (601 ... 8 

Différentes vues du cerveau : (a) coupe sagittale médiane: (b) vue en 

perspective (aires de Brodmann). ......................................................... 9 

Naissance et propagation de I'influx nerveux. ........................................... 11 

......................................... Voies optiques de I'eil jusqu'au cortex visuel. 16 

Schéma synoptique illustrant le principe de la stimulation électrique. ...... 20 

Matrice d'électrodes de l'Université de l'Utah [83]. ................................... 29 

Structure de la double couche selon le modèle de Stem [SI 

(a) répartition de charges h I'inierface: (b) densité de charge et potentiel 

électrostatique. .......................................................................................... 33 

Chaîne électrochimique formée par deux électrodes en contact avec le 

tissu. .......................................................................................................... 36 

Différentes tensions lors du fonctionnement d'une chaine 

électrochimique en cellule d'électrolyse [16] (a = anode, c = cathode) .... 37 

Principaux modèles de l'interface électrode-tissus existants. (a) R-C série: 

(b) impédance à angle de phase constant; (c) R-C série amélioré: (d) 

impédance à angle de phase constant amélioré: (e) R-C panllèle en séne 

avec une résistance; (0 avec impédance de diffusion: (g) élaboré avec 

impédance de Warburg séne; (h) élaboré avec impédance de Warburg 

................................................................................................... pxd Me. -40 

Modèle représentant une paire d'électrode i rnplmtée. ............................ -43 



xix 

Figure 3.1 Dispositif utilisé pour mesurer l'impédance d'une électrode dans des 

études biomédicales. La tension V,(t) est utilisée pour la mesure de 

..................................................................................................... courant. -52 

............................................... Figure 3.2 Dispositif de mesure d'impédance proposé. 54 

Figure 3.3 Mesure de ia tension d'éiecuode par rapport à une éiectrode de 

référence. ................................................................................................... 55 

Figure 3.4 Décharge de la double couche par impulsion intensiostatique simple ....... 59 

Figure 3.5 Double impulsion intensiostatique [16] (a) programme d'intensité 

(b) évolution de la tension lorsque le courant faradique est non nul 

avant t, (courbe 1)  et lorsque que le courant friradique est nul avant 

t, (courbe 2 )  ........................................................................................... 60 

Figure 4.1 Schematic of an integrated AC impedance measurement system. The 

sinusoidal current is provided by the stimulator current source. This 

schematic is a part of the block diagram presented in Fig. 1.2. ............... 99 

Figure 4.2 Simplified block diagram of a reliable stimulation system. Wide black 

mows indiccite the feedback path. ............................................................ 99 

Figure 4.3 Block diagram of the implemented circuit. A stimulation or sine 

waveform current is sent to the output stage block connected to a pair 

of electrodes. Electrode voltages are processed by measurement 

circuits at the bottom side: (OSC.: oscillator). The Sine generntor 

block acts as a simple current rnirror in normal stimulation mode. ........ 100 

Figure 4.4 The CMOS bandgap reference circuit. Q 1 and 42 are CMOS well 

transiston. V, has an approximate value of 1.26V, and is used to 

generate the reference curent 1,. ....................................................... 101 

Figure 4.5 Block diagram of the sine wave current generator. The current mirrors 

........................ are designed according to sine values. ....................... .. IO1 



Figure 4.6 

Figure 1.7 

Figure 4.8 

Figure 4.9 

xx 

Schematic of the output stage with enhanced output impedance current 

mirror. 101 and IO2 outputs are connected to electrodes. The prototype 

chip have only one channel. But the current measurement system is 

..................... designed in order to take into nccount additional channels 102 

Snme mensurement circiiits: (a) peak detectnr. (h) Gm-C filter. (c) 

............................................. sample and hold circuit, (d) phase detector 102 

The current controlled oscillator with isolation moduie. Fm,", signal 

allows to observe the signal Fos. It is also used as the input for the 

..... frequency estimator block in the test mode (when TM is activated). 103 

Frequency and phase estimator. (a) Block diagram: FSM : finite state 

machine: P/S conv: parallel to serial converter. (b) S tate diagram. ........ 1 03 

Figure 4.10 Bandgap referense current variation with temperature and VDD ............ LW 

Figure 4.1 1 Sorne modules of the design in a scan chah configuration. .................... 104 

Figure 4.12 Sorne simulation results of the of' the chip. Signals are described in 

the text ........................... ,., ....................................................................... 105 

Figure 4.13 S ynoptic diagram of the measurement process wi th an example of 

impedance extraction from measurements (Tsk  1 Oî-Jpss: K=66WpA;  

......................................................................... gm=lSpAN; fc,=MHz) 106 

Figure 4.14 Layout of the implemented chip. Total active area is 0.6 mm'. 

Between pads and circuits, there are metai filling required by the 

used techno logy .............................................................................. 1 06 

Figure 4.15 Schéma de I'amplificateur opérationnel utilisé [99]; tous les transistors 

sont de longueur 1pm .............................................................................. 108 

Figure 4.16 Cellule de transconductance linéaire à entrée différentielle ................... 1 10 

Figure 5.1 Schéma simplifié de la puce 1CDPMTE.L ............................................ 1 14 



xxi 

Figure 5.3 

Figure 5.7 

Figure 5.4 

Figure A- 1 

Figure A-2 

Figure A-3 

Figure A 4  

Figure B- 1 

Figure B-2 

Figure B-3 

Figure B-4 

Figure B-5 

Figure B-6 

Figure B-7 

Figure B-8 

Figure C-1 

Figure C-2 

Figure C-3 

Résultats de test : a) Signal FoY(rnesure d'une faible impédance) ; b) 

Signaux Test-CLK (en haut) et Serial (en bas) (transmission sérielle des 

données): c) courbe impédance-fréquence expérimentale; d) 

microphotographie de la puce fabriquée ................................................. ILS 

Quelques mhitectures de démultiplexeun . Y=?" est k nombre 

total d'électrodes . a) à portes de transmission; b) avec décodeur: c) 

segmentée en plusieurs canaux de 8 électrodes chacun .......................... 119 

Schéma de principe du système de démultiplexage proposé ................... 120 

......... Effet de la résistance due aux tissus sur I'irnpédance de l'interface 136 

Effet de la capacité de la double couche électrochimique sur 

l'impédance de l'interface ........................................................................ 137 

............... Effet du coefficient de Warburg sur l'impédance de l'interface 138 

Effet de la résistance fandique sur l'impédance de l'interface ................. 139 

Simulation de i'ivaluation de fréquence et de 

Simulation de l'évaluation de fréquence (U4) . 

Simulation de I'évaluation de fréquence (W) . 

a phase ............................ 141 

........................................ 142 

........................................ 143 

.......................................... Simulation de I'évaluation de fréquence (314) LW 

.......................................... Simulation de I'évaluation de fréquence (44) 145 

Simulation de l'évaluation de phase (1/3) ............................................... 146 

Simulation de l'évaluation de phase ( 2 3 )  .............................................. 147 

Simulation de I'évaluation de phase (313) ................................................ 148 

Schéma bloc de la partie analogque ...................................... ... ............. 150 

Schéma logique globale de la puce (ICDPMTEL) ................................. 151 

Masques de la partie analogique ............................................................. 152 



Figure C-4 

Figure D-1 

Figure D-2 

Figure D-3 

Figure D-4 

Figure D-5 

Figure D-6 

Figure D-7 

Figure D-8 

Figure E- 1 

Figure E-2 

Figure E-3 

Figure E-4 

Figure E-5 

Figure E-6 

Figure E-7 

Figure E-8 

xxii 

Masque global de la puce ( ICDPMTEL) ........................................... 153 

Schéma du générateur de sinus et de l'étage de sortie ............................. 155 

Schéma bloc de I'évaluateur de fréquence et de phase ............................. 156 

Schéma bloc de la partie analogique ....................................................... 157 

Schéma logique global de la puce ICDPMIMC (112) .............................. 158 

Schéma logique global de la puce ICDPMIMC (212) .............................. 159 

Masques du bloc analogique .............................................................. 160  

. .  masques du module numenque ............................................................... 161 

Masque global de la puce (ICDPbIIMC) ................................................. 162 

Système de sélection d'une matrice de 8+8 électrodes ( 117) ................... 161 

Système de sélection d'une matrice de 8*8 électrodes ( 2 2 )  ................... 165 

Système de sélection des colonnes (112) ................................................. 166 

Système de sélection des colonnes (212) ................................................. 167 

Système de multi plexage des canaux ( 112) ............................................. 168 

Système de multiplexage des canaux (212) ......................................... 169 

Système de connexion h la contre-électrode (113) ................................... 170 

Système de connexion à la contre-électrode (Y?) ................................... 171 



LISTE DES ABRÉVIATIONS ET SYMBOLES 

ADC 

B IST 

CAN 

CMOS 

DAC 

ETC 

FS K 

FPG A 

LSB 

MOSFET 

MSB 

NMOS 

PMOS 

VCO 

VHDL 

VHSIC 

VLSI 

Analog-to-Digital Converter 

Built-ln Self Test 

Convertisseur Analogique-à-Numérique 

Complementary Metal Oxide Semiconductor 

Digital-to-Analog Converter 

Electrodes-Tissues Contact 

Frequency Shi ft Keying 

Field Programmable Logic A m y  

Least Signîficant Bit 

Metal Oxide Field Effect Transistor 

Most Significant Bit 

Channel-N Metal Oxyde Semiconductor 

Channel-P Metal Oxyde Serniconductor 

Voltage Controlled Oscillator 

VHSIC Hardware Description Language 

Very High Speed [ntegrated Circuit 

Very Large Scale Integration 



Capacité de la double couche élecirochimique 

Horloge 

Fréquence d'oscillation 

Courant de stimulation 

Courant mesuré 

Courant de référence 

Longueur de grille d'un transistor MOS 

Résistance due à I'électrol yte 

Résistance friradique 

Durée de l'impulsion 

Dép hasûge tension-courant 

Durée de In pré-impulsion 

Tension dlaIimentation 

Tension Grille-Source d'un transistor MOS 

Tension de seuil d'un transistor MOS 

Tension de référence 

Largeur de grille d'un transistor MOS 

Impédance de Warburg 



INTRODUCTION 

Les progrès accomplis par la micro-électronique au cours des dernières décennies du 

vingtième siècle ont été tout à fait remarquables. Cette tendance à repousser toujours 

plus loin les limites de la technologie a eu beaucoup de retombées positives dans le 

domaine biomédical en général et celui des stimulateurs implantables en particulier. Un 

stimulateur implantable peut se définir comme un dispositif miniaturisé, placé sous la 

peau et commandé de l'extérieur en vue de restaurer certaines fonctions perdues du 

système nerveux. L'origine de la stimulation électrique remonte à la fin du 18' siéclr. 

Mais les premiers stimulateurs implantables ne virent le jour que dans les années 1960 

avec l'nvènement du transistor. 11 s'agit notamment des stimulateurs cardiaques. 

cochléaires, urinaires et pour les membres paralysés. Par la suite. les premiers essais de 

stimulation du cortex visuel débutèrent. mais ce projet de restauration d'une vision 

partielle chez l'aveugle suit encore son cours à l'heure actuelle, h cause des problèmes 

qu'il pose. En effet. la stimulation s'effectue sur le cerveau qui est la partie la plus 

délicate et ia plus complexe d'un être humain. Ensuite. ce stimulateur requiert. 

contrairement aux autres. un nombre d'électrodes aussi élevé que 625. occupant une 

surface d'à peu près un centimètre carré. 

Les stimulateurs implantables ont connu une évolution aussi rapide que spectaculaire. En 

effet, dès le début des années 1970, la fabrication des premiers bottiers en titane 

complètement étanches a mis un terme aux pannes dues aux micro-infiltrations 



d'humidité et au dégazage des piles. Ce qui a presque annulé le nombre de pannes 

d'origine purement électronique. Parallèlement. l'apparition des circuits intégrés devait 

progressivement réduire la taille, le poids et la consommation de ces stimulateurs tout en 

multipliant leurs fonctions. De nos jours, la multiprograrnmabilité par télémétrie et la 

transmission des données et de l'énergie par lien radio fréquence (RF) sont couramment 

utilisées. Malgré de perpétuelles améliorations. les prothèses neurales présentent des 

aspects qui font jusqu'à présent l'objet de nombreuses recherches : 

1. les plages des paramètres pour une stimulation saine; 

2. le matériau des électrodes et leur biocompatibilité chimique et mécanique: 

3. les processus électrochimiques se produisant à l'interface électrode-tissus; 

4 les procédés de fabrication et d'implantation des électrodes. 

Ces aspects posent encore de sérieux problèmes de fiabilité et de sécurité. La question 

principale est de savoir comment stimuler efficacement un groupe précis de cellules 

nerveuses sans occasionner leur destruction ou celie des tissus voisins court et surtout i 

long terme. Les tentatives de résolution du problérne sont généralement limitées aux 

essais en laboratoire et sur des animaux. Elles ne répondent pas toujours au critère de 

longévité. Une solution définitive à ce problème n'étant probablement pas pour bientôt, 

i l  convient de lui trouver un palliatif. 

Dans le cadre de ce projet. nous avons développé une nouvelle approche basée sur la 

caractérisation du contact électrodes-tissus, qui consiste en la mise sous surveillance 

électronique de ce dernier, ainsi que certains paramètres de stimulation critiques. Cette 
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caractérisation permet d'évaluer qualitativement et quantitativement Mat de 

fonctionnement des électrodes avant et surtout après leur implantation. de suivre pas à 

pas leur comportement dans le temps, d'analyser et de comprendre leur interaction avec 

les tissus biologiques. d'estimer les performances de différents types d'électrodes in vivo 

et de favoriser une analyse comparative en vue de déterminer le plus approprié, de 

prévenir et diagnostiquer les anomalies liées aux électrodes et enfin de préserver la 

sécurité des patients en cas d'apparition d'une anomalie. Cette approche est assez 

prometteuse, du fait qu'elle pourra permettre de développer des prothèses beaucoup plus 

fiables. En effet. le retour de l'information a toujours été un des points faibles des 

stimulateurs et des systèmes implantables. Ils fonctionnent très souvent en boucle 

ouverte laissant I'expéri mentateur dans l'ignorance complète de ce qui se passe 

réellement. 

Afin de mieux cerner notre travail, nous avons structuré ce mémoire en cinq chapitres. 

Le premier chapitre présente les notions d'anatomie et de physiologie nécessaires à la 

compréhension de la stimulation nerveuse. Le second chapitre est entièrement consacré 

aux électrodes et à leur contact avec les tissus. Au chapitre 3, nous y avons répertorié 

quelques techniques de caractérisation implantables. Le chapitre 4 traite d'une interface 

de caractérisation assez flexible que nous avons développée et qui est présentée sous la 

forme d'un article soumis au journal « IEEE Transactions on Biomedical Engineering ». 

Enfin, le chapitre 5 fait un bilan de nos travaux, qui incluent le système prévu pour la 

connexion des circuits aux électrodes. 



CHAPITRE 1 

FONDEkENTS DE LA STIhmATION NERVEUSE 

L'autonomie et l'harmonie de l'organisme sont en grande partie assurées par le système 

nerveux. grâce à ses mécanismes de régulation plus ou moins complexes. La 

transmission de l'information au sein de ce dernier s'effectue d'une manière assez 

similaire au passage du courant dans un conducteur électrique. C'est ainsi que les 

problèmes résultant des défaillances du système nerveux trouvent de plus en plus des 

solutions fondées sur la stimulation électrique. Cette stimulation s'effectue à travers des 

électrodes qui constituent un pont entre l'électronique et le milieu biologique. Nous 

présentons dans ce chapitre l'environnement dans lequel les électrodes sont implantées 

ainsi que l'importance de ces électrodes dans un système de réhabilitation. 

1.2 ORGANISATION STRUCTURELLE DU SYSTÈME NERVEUX 

1.2.1 Les ceilules de base 

L'identification des structures du système nerveux à l'échelle microscopique est une 

étape qui conditionne sa compréhension dans son ensemble. Les cellules gliales et les 

neurones constituent les deux principales cellules de base qui sont rencontrées dans le 

système nerveux, 



1.2.2.1 Les cellules gliales 

Plus nombreuses que les neurones, les cellules gliales forment un réseau appelé 

névroglie. Bien que certaines de leurs fonctions restent encore mal connues, on distingue 

plusieurs types de cellules gliales, ayant chacune une morphologie et une fonction 

particulière. Ces cellules jouent un rôle de support pour les neurones, mais aussi assurent 

leur alimentation en nutriments [59].  Contrairement aux neurones, elles peuvent se 

multiplier. Cette carxtéristique leur permet de se débarrasser plus rapidement des débris 

cellulaires provenant d'une éventuelle destruction des cellules nerveuses. Leurs 

fonctions sont également reconnues dans la régulation de l'activité chimique des 

neurones et du filtrage sanguin dans le cerveau [60,61]. Très souvent, les cellules de 

Schwann qui forment la couche de myéline entourant l'axone de certains neurones sont 

classées parmi les cellules gliales [59]. Cette couche de myéline confère au neurone 

certaines propriétés qui seront présentées i la section suivante. 

1.2.2.2 Les neurones 

Spécialisé dans la conduction et la transmission de l'information. le neurone est I'unité 

fonctionnelle de base du système nerveux. Comme l'illustre la figure 1.1, sa structure est 

faite d'un corps cellulaire et de plusieurs prolongements de fibres appelées dendrites 

chargées de recevoir l'information. à l'exception d'une fibre particulière appelée axone, 

pouvant atteindre un mètre de longueur qui assure la conduction de l'information et le 

tnnsport de substances chimiques 1611. Les mones. dans leur grande majorité. sont 

protégés d'une couche de Schwann et d'une couche de myéline, qui présente des 
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discontinuiiés le long de l'me de l'axone au niveau des nœuds de ranvier. Les qualités 

isolantes de cette dernière permettent une conduction plus rapide de l'information à 

travers l'axone. Aux extrémités des dendrites se distinguent plusieurs synapses, qui 

constituent des ports d'entrée et de sortie du neurone. Lorsque le corps cellulaire possède 

un ou deux prolongements de fibres, on parle de neurone unipolaire ou bipolaire. 

Cependant, du point de vue fonctionnel, on distingue [59] : 

les neurones sensitifs (afférents) qui acheminent l'influx nerveux des récepteurs vers 

le système nerveux central (SNC): 

les neurones moteurs (efférents) chargés de transmettre l'information du SNC aux 

muscles et aux glandes qui assurent la réponse: 

les interneurones ou neurones d'association. qui jouent un rôle de relais entre les 

neurones au niveau du SNC. 

Noeud de 

Figure 1.1 : S tnicture typique d'un neurone. 



1.2.1.3 Le nerf et les gangliorzs 

Structurellement semblable à un cîble téléphonique, le nerf est constitué d'un ensemble 

d'axones et de dendrites, groupés en faisceaux appelés fascicules. dans un tissu 

conjonctif. Avant d'atteindre la moelle épinière. le nerf ce scinde en deux partie<: une 

racine dorsale et une racine ventrale. Les dendrites passent par le ganglion spinal. qui est 

une structure compacte rassemblant les corps cellulaires des neurones sensitifs. 

1.2.2 Le système nerveux central 

II est formé principalement de la moelle épinière et du cerveau. Ces deux structures sont 

encastrées dans des cavités osseuses et protégées par trois couches superposées de 

méninges. Des différentes parties du corps. trente et une paires de nerfs spinaux sont 

collectées par la moelle épinière. qui assure une communication bidirectionnelle avec le 

cerveau. La moelle joue également un rôle primordial dans le contrôle des actes réflexes 

[59]. Une vue en coupe de cette dernière montre une substance grise en forme d'ailes de 

papillon entourée d'une substance blanche (Figure 1.2). La première est constituée des 

corps cellulaires et dendrites des neurones efférents et des intemeurones. ainsi que des 

axones peu ou pas myélinisés des neurones sensitifs. provenant des nerfs spinaux et 

orientés en angle droit par rapport à 

blanche) est composée de faisceaux 

ascendantes et descendantes. 

l'axe de la moelle [59L La seconde (substance 

de neurones assurant les liaisons nerveuses 



Figure 1.2 : Éléments du système neuromuscuhire p'articipcint ii un acte réflexe [60] 

Le cerveau, avec sa 

subdivisions. De 13 

allongée, le pont et 

centaine de milliards de neurones. se caractérise par ses nombreuses 

moelle épinière et dans le sens ascendant. on passe par la moelle 

le mésencéphale (Figure 1.3). qui constituent le tronc cérébral. La 

moelle allongée 

nerveux reliant 

est formée 

Ia moelle 

d'intégration de plusieurs 

des corps cellulaires des nerfs crîniens et des faisceaux 

épinière au reste du cerveau. Bien qu'étant le siège 

actes réflexes. le mésencéphale possède des faisceaux 

d'axones (pédoncules cérébraux) projetant dans le cortex. ainsi que des collicules servant 

de passage pour les influx provenant des nerfs crîniens. 

Les prochains centres hiérarchiques du cerveau après le tronc cérébral sont 

respectivement le diencéphale et le télencéphale. Le diencéphale est principalement 

composé du thalamus et de l'hypothalamus. Le premier est la dernière station relais pour 



le système visuel, le système auditif et le système nerveux somatique [61]. Pour sa part, 

I'hypothalamus possède d'importantes fonctions dans le contrôle de plusieurs 

mécanismes homéostatiques comme la thermorégulation. Le télencéphale, fait de deux 

hémisphères cérébraux. est le site des processus mentaux supérieurs. du contrôle de 

l'activité motrice. le centre de l'intelligence, de la mémoire, du langage et de la 

conscience [59].  Dans son rôle moteur, i l  est cependant aidé par le cervelet qui cordonne 

et affine les activités des muscles squelettiques, @ce aux informations provenant de 

récepteurs appropriés [60]. Entouré de substance grise, le cervelet joue également un rôle 

important dans le maintien de l'équilibre. 

obe occipital (aire visuel le) 

Hémisphère Corps calleux 
cérébral 1 

%~oel le  épinière 

Lobe pariétal (aires moteurs) 
I 
I Lobe frontal 

(aires sensoriel les) 

(aires audit ive 
et olfative) 

Figure 1.3 : Différentes vues du cerveau : 
(3) coupe sagittale médiane: (b) vue en perspective (aires de Brodrnann). 



1.2.3 Le système nerveux périphérique 

Le système nerveux périphérique (Sm) regroupe tous les nerfs spinaux et crîniens et 

sert par conséquent d'intermédiaire entre le SNC et tous les récepteurs et effecteurs de 

I'organismc. Du point de vue fonctionne!, i l  se divise en un système ner:eux somatique 

et en un système nerveux autonome. Le système nerveux somatique maintient la liaison 

entre le système nerveux central. les muscles squelettiques et la peau. Chaque muscle et 

région du corps est innervé. soit à partir d'un nerf crânien précis. ou bien à partir des 

ramifications d'une branche. La plupart des branches forment des réseaux appelés 

p l m i s .  directement en liaison avec le système nerveux central. 

Le système nerveux autonome (SNA) quant à lui assure la connexion entre le système 

nerveux central et les muscles lisses, les muscles cardiaques et les glandes, qui 

fonctionnent tous de manière autonome. II se subdivise en système sympathique et 

système parasympathique. qui ont des effets antagonistes sur la plupart des organes 

viscéraux du corps [61]. C'est cet antagonisme, dû à la différence des substances 

chimiques (neurotransmetteurs) libérées, qui est à l'origine de l'orchestration 

harmonieuse de la multitude d'activités permanentes de I'organisme [59].  La différence 

physique entre ces derniers réside non seulement dans la position des corps cellulaires 

des netirones préganglionnaires. mais aussi dans la longueur de leurs fibres. Ces fibres 

sont plus courtes dans la division sympathique et font synapse1 avec une chaîne de 

- 

' On dit quùne cellule nerveuse fait synapse avec une autre lorsqu'une (ou plusieurs) bnnche(s) 
terminde(s) de la première est (sont) reIiée(s) j: ta seconde. de façon 5 pouvoir lui transmettre une 
impulsion nerveuse. 



11 

ganglions si tuée près de la colonne vertébrale. Dans la division parasympathique. elles 

vont du système nerveux central jusqu'au ganglion terminal situé à proximité de 

I'organr innervé [60]. 

f .3 ACTIVITÉ ELECTRIQUE DES NEURONES 

1.3.1 Propriétés de In membrane 

La capacité d'un neurone à véhiculer les messages au sein du système provient des 

propriétés de sa membrane. De part et d'autre de celle ci se trouvent des charges 

positives et négatives. réparties de sorte h créer une différence de potentiel d'environ -80 

millivolts [59]. appelée potenriel transmembranaire. Cette différence de potentiel est 

maintenue au repos grîce aux ions des liquides intracellulaire et interstitiel. 

Lorsque le neurone reçoit une stimulation de nature mécanique. électrique ou chimique. 

dans la zone de stimulation. la membrane devient plus perméable aux ions sodium. Na*, 

rendant ainsi plus positif le potentiel transmembranaire. Deux situations peuvent avoir 

lieu : si l'intensité du stimulus est faible, une dépolarisation locale se produit et la 

membrane revient à son état de polarisation d'avant. Par contre. si l'intensité du stimulus 

est suffisamment grande. le potentiel tnnsmembnnaire s'inverse et donne lieu ainsi à un 

potentiel d'action, dont la forme et l'intensité dépendent plus de la nature du neurone 

excité que de l'intensité du stimulus. La fréquence de production des potentiels d'action 

est cependant [imitée à quelques 500 Hz. à cause de la période réhctaire qui suit le 

potentiel d'action [60.63]. 



13.2 Propagation de l'influx nerveux 

Lorsque le potentiel d'action se développe sur la zone stimulée, le taux élevé d'ions 

sodium qui traverse la membrane influence la zone immédiatement voisine. qui devient 

aussi plus pcméablc au:< ions sodium. ci finit par Uivcloppcr 6galcmcnt ün potcaticl 

d'action. La répétition de ce phénomène de proche en proche conduit a une onde de 

dépolarisation ou influx nerveux. qui  se propage le long du neurone comme l'illustre la 

figure 1.4. 

Potentiel d'action1 

. i 
Temps (ms) ' mS 1 

\ Région 
dépolarisée 

Figure 1.4: Naissance et propagation de l'influx nerveux. 

Nous devons cependant noter que dans le cas des neurones recouverts de myéline. dont 

la membrane n'est exposée qu'aux nœuds de Ranvier. la conduction ne s'effectue pas 
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tout le long de la membrane mais par saut; c'est la conduction saltatoire. Au cours de 

celle-ci. l'influx nerveux saute d'un nœud à l'autre, ce qui rend son déplacement plus 

rapide. Bien que des expériences de laboratoire montrent que l'influx peut se déplacer 

dans les deux sens, le sens allant vers les dendrites est bloqué au niveau du synapse [591. 

1.3.3 La transmission synaptique 

Au point de contact entre deux neurones (synapse). i l  existe un petit espace de quelques 

nanomètres, appelé fente synaptique, qui empêche le passage direct de l'influx nerveux. 

L'arrivée de ce dernier provoque plutôt la libération de substances chimiques 

emprisonnées dans des vésicules situées dans Iû région présynaptique. Pour que le 

neurone postsynaptique puisse développer un potentiel d'action à un instant donné. i l  

faut que l'effet cumulé des substances chimiques reçues de tous les neurones 

présynûpiiques à cet instant force une dépolarisation. On parle alors de potentiel 

postsynatique d'excitation (PPSE). par opposition au potentiel postsynaptique 

d'inhibition (PPSI). qui découle plutôt d'une hyperpolarisûtion de la membrane 

neuronale. L'hyperpolaisation est la diminution de la valeur du potentiel 

transmernbranaire due à I'augmentation de la perméabilité de la membrane 

postsynaptique pour tous les ions sauf les ions sodium. Les ramifications des mones des 

neurones créent beaucoup d'autres phénomènes, plus ou moins complexes, tels que la 

convergence, la divergence. la facilitation, des retards de conduction et des circuits en 

boucles. 



1.4 LE PROCESSUS SENSORIEL 

Cette section discute comment l'on parvient à ressentir la pression. la douleur ou la 

température à une partie spécifique du corps, et comment les stimuli visuels sont captés 

et acheminés vers le cerveau. La sensibilité chimique liée au goût et à l'odorat est la 

moins connue. peut-être à cause de sa faible influence sur le comportement humain et 

elle ne sera pas prése.itée ici. Il en est de même pour l'audition, qui correspondant i un 

type de stimulateur légèrement différent des stimulateurs auxquels nos travaux sont 

dédiés 

1.4.1 Ln sensibilité somatique 

Situés aux terminaisons des nerfs périphériques sensitifs et dissimulés partout sous 11 

peau. les récepteurs jouent un rôle primordial dans le processus sensoriel somatique. 

Chaque récepteur de sensibilité cutané est spécialisé dans la détection d'un stimulus 

précis comme une pression. une douleur. de la chaleur et même de l'état des 

articulations. Pour être acheminée vers le cerveau, l'information est codée sous forme de 

train de potentiels d'action. dont la fréquence et la durée déterminent l'intensité et la 

qualité du stimulus [59]. Toutefois, la fréquence générée par un stimulus constant 

diminue à cause du phénomène d'adaptation. L'interprétation des messages se fait au 

niveau des aires sensorielles du cerveau. avec l'aide du thalamus. L'organisation 

somatotrope des projections corticales rend possible la localisation précise de la région 

du corps affectée par le stimulus. Cependant la perception des sensations intéroceptives 

qui, d'une manière générale, contrôlent l'homéostasie corporelle, est plus diffuse. 



1.42 Le système visuel 

Sans doute le plus perfectionné de tous les systèmes sensoriels, i l  pennet une 

représentation exacte de l'environnement. L'image du monde extérieur est tout d'abord 

fixé: sur lo ritine de I ' e i l ,  g r k e  2u cristallin qui 2git conme l'objectif d'yn qpareil 

photo. La rétine est un revêtement photosensible, fait de cellules sensorielles spécialisées 

et de leurs connexions nerveuses [59.61]. Ces cellules se distinguent par leur forme en 

cône ou en bîtonnets. Les premières sont spécialisées dans l'identification des couleurs, 

alors que les secondes permettent d'apprécier la luminosité. La lumière est une forme 

d'énergie constituée d'une ou de plusieurs ondes de longueurs différentes. correspondant 

aux couleurs du specke visible. C'est par l'absorption d'une certaine quantité d'énergie 

par un pigment visuel appelé rlzodopsirze que les cellules en bdtonnets parviennent 3 

générer des potentiels d'action [59.60]. La synthèse de la couleur provient d'un mélange 

assez précis des trois longueurs d'onde du spectre primaire correspondant au rouge. au 

vert et au bleu. Chaque cellule est sensible à une de ces couleurs. 

Des cellules de la rétine, les informations passent par les fibres du nerf optique, dont le 

nombre est dans l'ordre du million. Le nombre de cellules canalisées par une fibre h un 

endroit donné de la rétine détermine la précision de l'image à cet endroit. La t'gure 1.5 

montre les voies optiques de l'œil jusqu'au cortex visuel. Après quelques synapses au 

niveau de la rétine. les informations arrivent par des cellules ganglionnaires aux corps 

géniculés latéraux du thalamus. Les axones de ces derniers sont projetés dans le cortex 

visuel. où se fait le traitement finiil. Il est à noter que chaque relais want le cortex est un 
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centre secondaire de traitement. De la rétine au cortex, Iri réaction des cellules nerveuses 

à une forme ou au mouvement dans une direction n'est pas la même pour toutes les 

cellules. La perception d'un objet passe par la détection de ses contours. Hubel et Wiesel 

ont pu mettre en évidence l'organisation en colonnes du cortex visuel. qui stipule qu'il 

est divisé en colonnes répondant chacune aux contours d'une orientation précise [62]. 

Figure 1.5 : Voies optiques de l'œil jusqu'au cortex visuel. 

1.5 LA FONCTION MOTRICE DU SYSTÈME NERVEUX 

Toute action du corps humain provient de celle des muscles squelettiques. des muscles 

lisses, des muscles cardiaques et des glandes. Les cellules et organes moteurs sont aidés 

dans l'exercice de leurs fonctions par le système sensoriel. 



1.5.1 Le système neuromusculaire 

Des trois types de muscles existants. les muscles lisses et les muscles cardiaques sont 

sous le contrôle du système nerveux autonome. alors que les muscles squelettiques sont 

rcsponsablcs dcs mouvements wAontnres. Ces muscles sque!ettiques sont constitués de 

fibres musculaires. dont certaines se distinguent par leurs regroupements en fuseaux 

appelées fibres intrafusales. Ces dernières sont munies de terminaisons nerveuses, qui 

détectent l'étirement et la tension des muscles, et génèrent des potentiels d'actions 

correspondants vers la moelle épinière. Des terminaisons nerveuses similaires 

(terminaisons proprioceptives) existent au niveau des tendons reliant les muscles aux os. 

Elles provoquent une réponse inhibitrice lorsque la tension du muscle devient excessive. 

Quelques éléments qui participent par exemple à un acte réflexe sont présentés à la 

figure 1.3. 

Un stimulus quelconque appliqué sur un membre du corps est détecté par les cellules 

réceptrices de la peau. L'information est transmise jusqu'à la moelle épinière qui. par 

des neurones moteurs et à travers les jonctions neurornusculaires, agit énergiquement sur 

les muscles du membre correspondant, de manière à l'éloigner de la source de 

stimulation. Les informations provenant des récepteurs proprioceptifs et des fibres 

intrafusales sont intégrées au niveau de la moelle épinière, et permettent d'atténuer 

l'action des muscles actionnés. 



1.5.2 Le cortex moteur 

Fritsch et Hitzig constatèrent en 187 1 que la stimulation de la partie antérieure du cortex 

cérébral des chiens provoquait des mouvements des muscles du coté opposé de leur 

corps [61]. Lc concx motcur a donc un rôlc clé dans i'cxfcütion des mouvements non 

réflexes. De nombreuses études et expériences de stimulation ont permis d'aboutir à une 

topographie précise de celui-ci [59] .  Les zones du cortex moteur correspondant aux 

parties du corps très agiles comme la main sont plus grandes. La similitude et la 

proximité des cortex moteur et sensoriel suggèrent qu'ils agissent de concert. Ce n'est 

donc pas surprenant que Hitzig ait prouvé que le cortex moteur a un rôle prépondérant 

plus dans l'exécution détaillée des actions volontaires précises que dans leur initiation 

[61]. En effet. les voies pyramidales. impliquées dans des mouvements fins et adroits. 

vont directement du cortex moteur à la moelle épinière. sans faire synapse avec les 

interneurones du cerveau [59]. 

La découverte de la capacité de l'électricité à produire des contractions musculaires au 

18' siècle a ouvert la voie aux recherches visant à utiliser la stimulation électrique à des 

fins thérapeutiques. De nos jours, un bon nombre d'implants produisant des formes 

d'onde de stimulation assez diversifiées existent et sont en perpétuelle voie 

d'amélioration. 



1.6.1 Principe de la réhabilitation par stimulation électrique 

Si les nerfs périphériques peuvent se régénérer après avoir subi des dommages d'origine 

accidentelle ou inflammatoire. i l  n'en est pas de même pour le système nerveux central. 

Lcs dommagcs dc la moelle épinièrc aboutissent à !a paralysie des muscles commandés 

par les voies nerveuses endommagées, ou à la perte de certaines sensations. À présent 

que la manière avec laquelle le système nerveux se sert des charges électriques pour 

véhiculer ses informations est claire. i l  est désormais possible d'injecter ces charges dans 

des tïbres nerveuses par le biais d'un stimulateur. Ceci permet de produire des potentiels 

d'action similaires à ceux qui circulent naturellement à travers les neurones. Le schéma 

synoptique de la figure 1.6 illustre bien ce principe. La stimulation électrique s'avère 

donc un moyen facilement contrôlable pour remédier aux dysfonctions nerveuses. ce qui 

permet la réhabilitation. 

La réhabilitation des handicapés physiques est leur réintégration au sein de la société. 

Elle peut se faire en rehaussant les aptitudes existantes, ou en trouvant des alternatives 

permettant de réaliser des fonctions diverses ou de provoquer des sensations spécifiques 

[65]. 



( Controleur ) 

Figure 1.6 : Schéma synoptique illustnnt le principe de la stimulation électrique. 

1.6.2 Types de stimulateurs 

De nombreuses expériences sur des animaux permettent de valider de nouvelles 

techniques de stimulation et d'étendre le champ d'application des stimulateurs. Loin de 

vouloir faire le tour de tous les stimulateurs existants à ce jour, nous ne présenterons que 

les types les plus en vue. 

Le stimrclatezrr cardiaque : par la production d'impulsions électriques périodiques, 

qui induisent des contractions du myocarde [L2], i l  permet au cœur de retrouver son 

rythme de fonctionnement normd [64]. Ce type de stimulateur est sans doute le plus 

connu de tous les stimulateurs. II est passé par plusieurs stades : réduction de sa 



taille et de sa consommation. amélioration de son encapsulation, de sa longévité et 

de sa flexibilité. En 1977, plus de 300 000 personnes i travers le monde vivaient 

déjà @ce h celui-ci [ 131. 

Le sfimzilafeiir des membres paralysés : apparemment le stimulateur qui fait l'objet 

des recherches les plus intenses actuellement, il  a engendré le domaine connu sous 

le nom de stimulation électrique fonctionnelle. En effet. i l  vise à récupérer la 

locomotion. la posture, l'usage des bras et des doigts chez des handicapés ayant subi 

des dommages i leur moelle épinière f64.7 1-75]. 

La proth6se cocldiaire : est appme autour de l'année 1960. Elle vise à stimuler le 

nerf auditif des patients complètement sourds. Actuellement, plus de 8000 implants 

de ce type sont utilisés h travers le monde [66] et la tendance actuelle est aux 

implants multicanaux [67]. 

La protlzèse visuelle : implantée pour la première fois par Brinley en 1968 [68]. 

cette prothèse est basée sur la perception de points lumineux suite i la stimulation 

du cortex visuel [49.50,69]. Ce projet pourtant assez prometteur a encore du mal 5 

se réaliser, à cause de nombreux problèmes entre la matrice d'électrodes et le 

cerveau. mais surtout à cause de la complexité de sa cible. 

Le sfimrdateur iirinaire : est dédié aux patients ayant perdu le contrôle de leur 

vessie. Par la stimulation des muscles du sphincter. des racines sacrées, du plancher 

pelvien. i l  est possible d'induire des contractions de la vessie facilitant ainsi la 

miction [76,77.51]. C'est dms ce domaine que les travaux de l'équipe de recherche 

Polystim sont les plus avancés [78-8 11. 



O La prothèse respiratoire : cette prothèse, déjj. disponible sur le marché, permet 

d'administrer une respiration artificielle par la stimulation des nerfs phréniques 

[27,70j. 

Le stimulateur de fraitement de la douleirr. Son principe de fonctionnement 

consiste à élever par stimulation le seuil de détection des cellules nociceptives à 

proximité de la zone stimulée [64]. 

1.6.3 Étude des formes d'onde de stimulation 

Que ce soit sous la forme de courants ou de tensions. les stimuli sont entièrement définis 

par leur forme d'onde. qui est le support de tous les paramètres gannts de l'efficacité et 

de Ia sécurité requises lors des stimulations. Les stimuli de courant sont néanmoins les 

plus utilisés. parce qu'ils permettent un bon contrôle des charges injectées. Les 

impulsions de stimulation peuvent prendre des Formes diverses. allant des ondes carrées 

aux ondes sinusdidales, en passant par des ondes trapézoïdales ou des ondes aux formes 

hybrides. Les stimuli en forme de trapèze ou de sinusoïde déformée sont par exemple 

utilisés pour la défibrillation cardiaque [63]. Quelle que soit la forme utilisée. lorsque la 

durée de la phase de stimulation augmente. le seuil d'amplitude requis pour produire un 

potentiel d'action décroît, suivant une courbe exponentielle. pendant que la charge totale 

requise augmente de façon quasi-linéaire [27]. 

Les stimuli sous forme d'impulsions sont utilisés dans la plupart des applications des 

stimulateurs électriques. dans la mesure où elles facilitent le contrôle des charges 



injectées. Le niveau CC contenu dans les stimuli 

destructeurs sur les tissus et les électrodes, sauf 
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monophasiques a en général des effets 

dans certains types d'électrodes, où la 

tension entre impulsions peut être maintenue à une certaine valeur, pour augmenter la 

charge maximale par phase [34.271. C'est probablement la raison pour laquelle la forme 

d'onde la plus connue (dite de Lilly) est composée d'une impulsion suivie d'une autre 

impulsion de même forme. mais inversée. Entre les deux. i l  peut exister une brève pause 

appelée interphase. très utile lorsque l'on veut empêcher la seconde impulsion de 

contrecmer l'effet de la première. Le signe de la première impulsion a cependant un rôle 

important. 

L'électrode polarisée négativement est le site de la stimulation. car comme nous l'avons 

déjà mentionné. le potentiel d'action est généré suite à I'appari tion des charges négatives 

sur la face externe de la membrane. Dans le cas d'une stimulation monopolaire, où 

I'électrode active (cathode) est de très petite taille comparée à l'électrode de retour 

(anode), le courant seuil nécessaire à la production d'un potentiel d'action est plus p n d  

lors d'une stimulation anodique (première impulsion positive) que lors d'une stimulation 

cathodique (première impulsion négative) [63]. 

Le paramètre le plus souvent utilisé pour canctériser un stimulus est la quantité de 

charge totale par phase. L'augmentation de la fréquence des stimuli a cependant un rôle 

certain dans la destruction des tissus [18]. L'expérience suggère qu'une stimulation 

sécuntaire doit prendre à la fois en compte la quantité de charge par phase, la densité de 
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courant et la fréquence. Cette hypothèse est d'ailleurs appuyée par Agnew et al. [ 181, qui 

ont prouvé expérimentalement que le nombre d'axones détruits suite aux stimulations 

n'est pas Fermement relié à la charge totale délivrée par phase. En d'autres termes. i l  

serait possible d'atteindre des charges par phase beaucoup plus grandes de façon 

sécuritaire. rien qu'en jouant sur la forme d'onde des stimuli [ l  51. 

1.6.4 Importance des électrodes 

Hûmbretch avait dit en 1977 : "le problème majeur dans le développement de toute 

prothèse. exceptée la prothèse respiratoire, est l'interface entre le matériel et les tissus 

biologiques" [131. Aujourd'hui, la réalité est encore Ih et plus préoccupante que jamais. 

Parce qu'elles servent de pont entre le stimulateur et l'environnement biologique. les 

électrodes doivent faire l'objet d'autant d'attention. sinon plus. que le stimulateur lui- 

même. Elles doivent s'adapter au milieu biologique. sans initier des réactions nuisibles 

pour les tissus excitables avec lesquels elles sont supposées maintenir un contact 

permanent. Cette adaptation est garante de 13 viabilité et de la longévité du stimulateur. 

aussi de la sécurité et du confort du patient. De plus. elles doivent posséder une bonne 

résistance mécanique pour ne pas céder une fois implantées, tout en gardant la souplesse 

nécessaire pour ne pas comprimer les cellules nerveuses et la taille requise pour des 

besoins de sélectivité. Dans le cas du stimulateur cardiaque par exemple. un système 

d'asservissement est nécessaire. Les signaux intracardiaques retournés sont enregistrés 

par le biais des électrodes et le succès de la mission en dépend largement [ E l .  



Ce chapitre nous a permis de dégager les notions de physiologie et d'anatomie 

nécessaires à la compréhension du mode de fonctionnement des stimulateurs en général. 

Les grandes divisions du système nerveux ont été présentées, ainsi que l'activité 

électrique des neurones. Nous avons également tenu à présenter les systèmes sensoriels 

et moteurs impliqués dans la plupart des stimulateurs. De même. nous avons présenté 

quelques applications des stimulateurs. ainsi qüe des fonnes d'ondes utilisées. En plus. 

l'importance des électrodes dans tout processus de stimulation a été soulignée. C'est de 

ces électrodes et de leur contact avec les tissus biologiques dont il  sera question au 

chapitre 3. 
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CHAPITRE 2 

LES ÉLECTRODES ET LEUR CONTACT AVEC LES TISSUS BIOLOGIQüES 

Ce chapitre est entièrement consacré à tout ce qui a trait aux électrodes, du moins en 

matière de stimulation. Le but principal de notre recherche étant la caractérisation de 

contacts électrodes-tissus pour les stimulateurs neuromusculaires implantables. i l  

convient dans un premier temps de bien cerner ces contacts. Nous allons commencer par 

classer les électrodes suivant différents critères. Une étude du contact électrode-tissus 

suivra au cours de Iliquelle un modèle électrique sera proposé. Nous terminerons par des 

critères généralement utilisés lors de l'évaluation des électrodes. 

2.2 DIFFERENTES CLASSES D'ÉLECTRODES 

2.2.1 Électrodes polarisables et électrodes non polarisables 

Une électrode sera dite poixisable ou non polarisable' selon son comportement face au 

passage d'un courant. Pour le premier type, l'électrode ne reprend pas sa tension 

d'abandon3 initiale après avoir été parcourue par un courant. Ce changement est dû à la 

modification de la nature physique de l'interface électrode-électrolyte (161 causée par le 

passage direct de charges à tnven cette dernière. Par contre, dans le cas des électrodes 

Les termes n plaisable rn et .< non polarisable » sont souvent utilisQ pour allCpr le style. Normalement. 
on parle plutôt d'électrode irreversibIernent polrinsable et d'électrode reversiblement polariscible. 

' La notion de tension d'abandon est définie plus loin à In section 2.3.3. 
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dites non polarisables, le transfert de charge au niveau de l'interface électrode-électrolyte 

s'effectue d'une manière similaire au transfert de charge à tnvers un condensateur. ce 

qui ne modifie que temporairement la tension de l'électrode. Les électrodes faites h base 

de métaux nobles constituent un exemple d'électrodes non polarisables. II est toutefois 

important de souligner qu'il est impossible de fabriquer une électrode pdaitement 

polarisable ou parfaitement non polarisable. Cependant les électrodes utilisées lors des 

expériences en laboratoire ont des comportements qui se rapprochent de l'une ou l'autre 

de ces deux catégories. 

2.2.2 Les électrodes implantables 

Contrairement 3ux électrodes de surface appliquées 3 la surface de 13 peau et aux 

électrodes percutanées qui traversent la peau. les électrodes implantables sont 

généralement utilisées pour la connexion aux tissus biologiques à l'intérieur du corps 

humain. Elles peuvent prendre des formes diverses selon qu'on stimule directement le 

cerveau, un nerf ou un muscle. Leur implantation nécessite une intervention chirurgicale 

qui doit se faire avec la plus grande minutie, pour éviter des nsques d'infection ou 

d'endommagement des tissus. Cependant, ces électrodes posent moins de problèmes une 

fois implantées que les électrodes percutanées. En effet, ces dernières sont plus 

susceptibles aux mouvements des muscles, au*pentant ainsi des irritations et les nsques 

d'infection [64]. En général. les électrodes non implantables trouvent plus d'applications 

dans des opérations à court terme, comme l'enregistrement d'électrocardiogme 

(ECG) et d'électromyogramme (EMG) ou comme la défibrillation cardiaque. 



2.2.3 Les micro-électrodes 

Elles se distinguent des autres électrodes par leur dimension allant d'une vingtaine à 

quelques milliers de micromètres carrés [7,10.22,49]. Leur faible surface active. 

gënérslernent 1 .? 5 1.5 fois leur i r e  est à l'origine de 13 grmde impédmce exhibée par 

leur contact avec une électrolyte [l5,!7,31]. Ce type d'électrodes est de plus en plus 

sollicité, 5 cause de la recherche permanente d'une plus grande sélectivité au niveau 

cellulaire au cours des opérations tels que la stimulation ou l'enregistrement des 

potentiels nerveux du cerveau. Cette lancée vers des électrodes aux dimensions toujours 

plus petites a quelques inconvénients. notamment leur grande impédance et leur charge 

limite par phase réduite. Cependant, le platinage qui consiste à déposer une fine couche à 

base de morceaux de platine sur Iÿ. pointe des électrodes permet d'augmenter leur surface 

active. 11 en résulte une grande chute d'impédance [5,63] et une plus grande charge limite 

par phase [12.52]. Diverses techniques de fabrication sont utilisées dms la mise au point 

de ces micro-électrodes qui peuvent prendre une forme convexe ou la forme d'une 

pipette remplie d'un fluide et recouvert de verre. Elles vont des procédés mécaniques et 

chimiques aux procédés de fabrication de circuits intégrés. Actuellement la dernière 

technique est la plus utilisée [18,32,33.35,54,82], probablement à cause de sa 

reproductibilité. Grâce h celle-ci. une matrice de 10*10 électrodes (figure 1.1) de 

dimensions 4.2*4.2*0.12rnm dédiée à la stimulation du cerveau a été mise au point à 

l'université de l'Utah [32,83]. 



Figure 2.1 : Matrice d'électrodes de l'Université de l'Utah [83]. 

2.2.4 CIassification selon le matériau de fabrication 

Le matériau utilisé joue un rôle capital dans la fabrication d'une élecuode. étmt donné 

qu'il détermine la qualité du transfert de charge entre le stimulateur et les tissus. En gros, 

on distingue des électrodes hites à base de métaux nobles et celles réalisées à partir des 

métaux communs. P r m i  les métaux nobles. le platine et ses alliages sont les plus utilisés 

à cause de leur grand taux d'injection de charge [[2 1.30.481. L'indium est parfois sollicité 

pour ses propriétés mécaniques [27]. D'autres électrodes en métaux nobles sont en or ou 

en palladium. Dans l'ensemble. ces électrodes présentent une plus grande résistance à la 

corrosion comparées aux électrodes en métaux communs. Ces dernières peuvent être en 

acier inoxydable [6.43], en tantale [SI], en cuivre. en argent. en titane. en tungstène ou 

en alliage nickel-cobalt [27]. 11 est cependant à noter que la couche d'oxyde formée sur 

les électrodes en titane et en tantale, leur confère une assez bonne résistance aux attaques 

électrochimiques. Les métaux comme l'argent ou le cuivre sont à proscrire étant données 
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leurs effets néfastes sur les tissus, même en I'absence de toute stimulation. A l'heure 

actuelle, les propriétés mécaniques des électrodes sont de plus en plus recherchées dans 

les alliages. Les électrodes en alliage à mémoire de forme [84], utilisées dans la 

stimulation des nerfs périphériques par exemple. présen tent une assez bonne souplesse et 

une facilité d'installation remarquable. 

2.2.5 Classification selon Ir géométrie de l'électrode 

En fonction de son activité première et de la région du corps ou elle s e n  installée. 

I'électrode peut avoir des formes géométriques complètement différentes. C'est ainsi 

qu'une électrode dédiée à la stimulation du cerveau ne s e n  pas semblable I une électrode 

prévue pour Io stimulation d'un nerf ou du myocarde et encore moins à une électrode 

servant à la mesure du pH sanguin. Pour ne pas rentrer dans les détails des formes. nous 

nous limitons aux grandes différences. Certaines applications nécessitant de fones 

densités de courant avec cependant de faibles courants comme les implants cochléaires. 

ont encourasé la mise au point des élecirodes creuses [11.35]. Poussée à sa limite. cette 

technique permet de fabriquer des électrodes sous forme de trous [33.54] à travers 

lesquels les tissus sont régénérés. assurant ainsi un meilleur contact et une bonne 

stabilitç. Par ailleurs. lors de la mesure du potentiel de la membrane cellulaire. la 

minimisation du potentiel de contact est essentielle. Des électrodes en forme de pipette 

remplies d'électrolyte de jonction et parfois recouvertes de verre sont alors utilisées 

[42.63]. Toutefois. la mesure de l'activité musculaire peut imposer certaines contraintes 

liées à l'implantation de l'électrode et aux mouvements des muscles, c'est pourquoi dans 



ce cas. on a souvent recours aux électrodes en forme d'aiguille [63]. L'activité cardiaque 

et l'activité du cerveau quant à elles peuvent être mesurées de l'extérieur @ce aux 

électrodes de surface en métal aplati. en prenant au préalable soin d'imbiber 13 peau d'un 

liquide pâteux facilitant la jonction électrique [Hl. 11 existe toute une famille 

d'électrodes destinées aux nerfs périphériques qui peuvent prendre la forme d'un 

classeur. où sont rangés des nerf's adjacents. la forme d'un cylindre fendu et creux 

s'enroulant simplement ou en spirale autour du nerf. ou encore la forme de contacts 

séparés dans une enveloppe isolante [27]. En ce qui concerne les électrodes en forme de 

pointe. souvent utilisées au niveau du cerveau. la forme en croix. en Çpée ou en ciseau. 

donnée à l'extrémité de la pointe détermine la qualité de l'implantation [85]. 

2.2.6 Autres classes d'électrodes 

Selon les circonstances et le contente. les électrodes peuvent prendre différentes 

dénominations. C'est le cas par exemple lorsqu'on parle d'électrode intracorticale ou 

intramusculaire, pour spécifier que l'électrode a été conçue pour rentrer dans le cortex ou 

dans les muscles. De même, on parlera d'électrode monopolaire. bipolaire. bipolaire 

double ou encore d'électrode tripolaire, selon le nombre de contacts que possède 

l'électrode. Deux contacts peuvent également être regroupés dans un ensemble appelé 

cathéter, utilisé dans la stimulation cardiaque. Lors des expériences en laboratoire. trois 

sortes d'électrodes sont utilisées [ 161 : 

l'électrode de travail qui est celle en cours d'étude 
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la contre-électrode, de très grande surface comparée à l'électrode de travail. sert 

d'électrode de retour du courant 

l'électrode de référence, qui possède une tension stable et par rapport à laquelle se 

font les mesures. 

II existe d'autres types d'électrodes que nous ne discuterons pas ici. comme les électrodes 

capaci tives [86] par exemple. 

2.3 LE CONTACT ÉLECTRODE-TISSUS 

2.3.1 Comportement d'une électrode implantée 

Lorsqu'une électrode se trouve en contact avec un électrolyte quelconque. i l  se produit à 

leur surface de séparation une répartition de charge qui conduit à un certain équilibre 

thermodynamique. Cette théorie. proposée par Helmholtz et davantage développée plus 

tard par Stem. stipule comme le montre la figure 2.2. l'existence d'une couche compacte 

de charges négatives à base d'ions faisant face à une autre couche de charges positives 

dans le métal, ainsi qu'une autre couche de charges plus diffuse dans l'électrolyte [5] .  

À partir de ce modèle, nous pouvons comprendre plus facilement que le comportement 

de l'interface electrode-tissus dépende du métal dont est composé l'électrode. de sa 

surface. de sa tension initiale, du milieu biologique et des paramètres de stimulation 

[4,5,63]. Plusieurs expériences visant à mesurer I'impédmce de cette interface ont 

démontré que cette dernière varie de façon non linéaire avec la fréquence et In densité de 

courant des stimuli utilisés [1,3,5,9,10,17]. Un des aspects qui illustre bien la complexité 
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de l'interface en question est sa nature asymétrique face aux stimuli de signes opposés. 

Cette asymétrie a déjà été mise en évidence lors de plusieurs essais in vitro et serait 

attribuable à la différence des réactions électrochimiques intervenant dans chaque cas 

[1A.6.71. S'il est vrai que les propriétés de ladite interface sont actuellement bien 

identifiées. il n'en demeure pas moins que leur origine n'est pas toujours très claire, 

comme p u  exemple ses propriétés de redresseurs h faible fréquence [?O]. 

Métal, 

Couche compacte +' 
-D 

Potentiel 
électrostatique 

Densité de charge 

Distribution de 
charge en fonction 

de Dirac 

+ 
Couche diffuse 

ictrol 

O 

Surfaces égales 

Anion 

Cation 

Figure 2.2 : Structure de la double couche selon le modèle de Stem [5] 
(a) répartition de charges à l'interface; (b) densité de charge et potentiel électrostatique. 



2.3.2 klécanismes de transfert de charge 

Dans un métal. la conduction se fait par déplacement des électrons, alon que dans 

l'organisme. elle n'est possible que grâce au déplacement des ions. L'interface entre 

!'Clcctrodc ct I'ciwironncmcnt Siologiquc a@ donc c o m c  un transducteur, dans ce sens 

qu'elle doit convertir le courant électronique en courant ionique. La différence de 

potentiel créée par la double couche de charge engendre une barrière d'énergie, que doit 

franchir toute charge du métal pour devenir un ion en solution ou tout ion prêt h se 

recombiner au métal [ 5 ] .  Les variations de la barrière précédente régularisent le transfert 

de charge et les ions en solution se déplacent par un processus de diffusion, à cause de la 

variation du gradient de concentration des ions actifs a proximité de l'électrode L5.161. 

Toute modification de charge sur la surface du métal entraîne un rémangement des ions 

dans la solution et ne fait donc pas intervenir un passage direct d'électrons à travers 

l'interface [ 2 ] .  Bien que souhaitable. ce procédé. assimilable en première appro~imation 

b la charge et décharge d'un condensateur. n'est pas en mesure de satisfaire la demande 

en terme de densité de charge par phase. Des réactions électrochimiques d'oxydation et 

de réduction, connues sous le nom de processus faradiques. se produisent pour 

compenser le surplus de charse à transmettre [7]. Ces réactions peuvent être réversibles 

ou non réversibles. Les réactions non réversibles sont à éviter. Elles découlent du 

dépassement de la densité de charge admissible et sont de plusieurs types : il y a tout 

d'abord l'électrolyse de I'eau accompagnée d'une production de bulles de gaz @Ir ou O?). 

ensuite I'oxydation des ions organiques produisant du chlore gazeux et des réactions 

d'oxydation du métal qui entraînent non seulement la corrosion des électrodes, mais 
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aussi l'intoxication du tissu par les produits résultants [1,7,21]. Pour une stimulation 

sécuritaire. deux conditions s'imposent : les produits résultant des réactions doivent Stre 

immobilisés à l'interface et leurs concentrations ne doivent pas atteindre certains seuils 

[ L j ' t .  

2.3.3 Polarisation d'une électrode 

L'électrode forme avec le tissu un système électrode-electrolyte. Les propriétés 

électriques de ce système déterminent le transfert de charge comme décrit 5 la section 

précédente. L'impédance de ce système provient de la polarisation d'une part et de 

l'électrolyte d'autre part. Pour expliquer la polarisation. nous commencerons par situer 

certaines expressions dans leur contexte. Tout métûi dans un électrolyte développe une 

différence de potentiel E. appelée [ension élecrriqtie absoliie de l'électrode. qui est 13 

différence entre le potentiel du métal et le potentiel de l'électrolyte [16]. 

Malheureusement, cette tension n'est pas mesurable et ne peut qu'être comparée i une 

autre tension provenant d'une électrode de référence. C'est la nison pour laquelle c'est la 

fension relative de l'électrode e = E - ~ , f  qui s en  prise en compte. La valeur de la tension 

e sous une densité de courant nul ei=o, appelée tension d'abandon. sert de référence pour 

définir la polarisation. 

La polarisation est la quantité algébrique Il = e-eid. Lorsque cette dernière est due à une 

seule réaction qui écarte l'électrode de son équilibre thermodynamique. elle est appelée 

surtension et notée q [16]. Cette surtension est liée au transfert de charges à travers la 
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double couche électrochimique. B la diffusion des réactifs vers I'électrode, à certaines 

réactions chimiques partielles ou encore aux détachements et recombinaisons des atomes 

du réseau de cristaux métalliques [5,17]. Deux électrodes en contact avec le tissu 

constituent une chaîne électrochimique à un électrolyte. Nous la considérons comme une 

boite noire qui induit une tension U lorsque nous injectons un courant 1 (figure 2.3). 

d'électrodes 

et 

tissus 

Figure 2.3 : Chaîne électrochimique formée par deux électrodes en contact avec le tissu. 

Si aucun courant ne traverse l'interface, les tensions d'abandon des deux dectrodes e,i=o 

et ezi=o produisent une différence de potentiel Ui=* égale i la force électromotrice sous 

courant nul Ei=a de la pile formée par les deux électrodes. 

Si par contre un courant traverse l'interface, dans ce cas. le système devra fonctionner en 

cellule et non en pile. La figure 2.4 illustre les tensions et courants en jeu. 



Figure 1.4 : Différentes tensions lors du fonctionnement d'une chaîne élrctrochirnique en 
cellule d'électrolyse [ 161 (a = anode. c = cathode). 

La différence de potentiel U est la somme de la force contre-électromotrice de la cellule 

E' et de la chute de tension ohrnique due à l'électrolyte (Rei.I). où ReI représente la 

l'impédance due à I'électrolyte. La force contre-électromotrice E' est la différence entre 

les tensions e, et e, de l'anode et de la cathode respectivement. L'anode étant I'dectrode 

où se produit l'oxydation et l'autre. la cathode. 

L'impédance 

E' = e ,  - e, = 

de polarisation GI peut 

E,,, +no -n, . 

se définir comme 

(n, s o )  (2.3 ) 

le rapport de la polarisation et du 

courant traversant l'interface. A partir des expressions de U et 

compte tenu du fait que Ei=o est constant. nous pouvons 

I'ensemble électrode-tissu par I'équation ci-dessous. 

E' (équations 2.2 et 1.3). et 

définir l'impédance Z de 



La tension Ei=o est supposée être nulle si les électrodes sont de même type. Cependant, en 

pratique ce n'est toujours pas le cas [63]. L'impédance due à l'électrolyte Re, est 

généralement prise comme une résistance. ce qui constitue une approximation. Des 

modèles un peu plus élaborés font intervenir une capacité due aux membranes cellulaires 

[ 12.291. Une analyse quantitative montre que la composante capacitive est pratiquement 

négligeable aux fréquences normalement utilisées pour stimuler, de même qu'aux 

fréquences des potentiels biologiques. 

En outre. deux cas se distinguent : ie cas où les deux électrodes sont de même 

dimensions. ce qui implique que l'impédance de polarisation caractérise les deux 

électrodes et le cas où une des électrodes appelee contre-électrode est de surface très 

grande par rapport à la seconde. Dans ce dernier cas. l'impédance mesurée caractérise 

l'électrode de faible surface. 

2.3.4 Modélisation électrique de I'interface électrode-tissus 

Comme nous venons de le voir, I'interface électrode-tissus présente un comportement 

digne d'intérêt et qu'il faut modéliser avec précision. Les premiers électrochirnistes qui 

voulurent mesurer la résistivité de certains électrolytes à la fin du 19'"' siècle ont 

beaucoup contribué à l'élaboration de ces modèles 1631. Dans le cas présent, l'élaboration 

d'un modèle vise à rendre possible des simulations en laboratoire avant toute 

expérimentation, à identifier. quantifier et expliquer des phénomènes constatés au cours 

des expériences et à prédire le comportement des électrodes. Un modèle peut ainsi 
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permettre de détecter toute anomalie survenue au niveau des électrodes Ion des 

stimulations. ou de prendre en compte la contribution des électrodes lors d'une mesure. 

Toutefois, afin de limiter I'étendue des recherches, nous avons dû faire quelques 

hypothèses. Tout d'abord. nous faisons abstraction des irrégularités de la surface des 

électrodes. ainsi que des impuretés du matériau. Ensuite, nous supposons la densité de 

courant assez uniforme sur toute la surface active des électrodes. Enfin. nous supposons 

des densités de courants assez faibles pour ne pas influer sur le modèle. 

Lors de la modélisation. les chercheurs utilisent soit une approche purement 

mathématique, soit une approche un peu plus réaliste. La figure 2.5 donne une vue 

d'ensemble sur les schémas proposés jusqu'à présent pour modéliser le contact entre 

I'électrode et le tissu. L'un des premiers modèles proposé par Warburg est le modèle R-C 

série, où la résistance R et la réactance Il(2n.f.C) décroissent iorsqu'on augmente Ia 

fréquence des stimuli [3]. Une insuffisance notoire de ce modèle est qu'il n'explique pas 

le passage du courant DC 4 travers l'interface, c'est pourquoi Geddes [63] lui a associé 

une résisiance R, en parallèle (figure2.5(c)). Cette résistance. appelée résistance 

faradique. et aussi reconnue selon le cas comme résistance de polarisation [87] ou 

comme résistance de transfert de charge [39], modélise la résistance de l'interface au 

transfert direct de charge (par réactions électrochimiques). Bien que des expériences in 

vitro rapportent qu'elle possède une valeur inversement proportionnelle à la densité de 

courant de stimulation [3.5,10,37], quelques incertitudes demeurent encore étant donné 

que ces expériences sont généralement effectuées à très basses fréquences (de l'ordre du 



40 

Hertz), bien infirieures aux fréquences courantes de stimulation (de l'ordre de 100 Hz), 

et avec des électrodes d'un type et d'une surface active fixés. 

Figure 2.5 : Principaux modèles de l'interface électrode-tissus existants. (a) R-C séne: 
(b) impédance à angle de phase constant; (c) R-C séne amélioré: (d) impédance j. ande 
de phase constant amélioré; (e) R-C parallèle en série avec une résistance: (f) avec 
impédance de diffusion; (g) élaboré avec impédance de Warburg séne; (h) élaboré avec 
impédance de Warburg prtrallèle. 
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La ressemblance entre la réponse fréquentielle d'une capacité et celle de la jonction 

électrode-électrolyte a donné naissance au modèle de la figure 2.5(b), où zmA4 représente 

une pseudo-capacité dont l'impédance est donnée par [9] :  

où K est la valeur de la pseudo-capacité et P la mesure de la déviation par rappoxt à une 

capacité pure. La résistance de transfert mentionnée au pmgnphe précédent n été 

ajoutée à la pseudo-capacité par McAdams et lossinet [9,10] (figure I.j(d)) pour 

expliquer l'origine de certaines non-linéarités du modèle précédent. 

En dépit de leur aptitude à simuler le comportement des électrodes en solution. les 

modèles précédents présentent une certaine distance par rapport à la structure physique 

même de l'interface. Le modèle de la figure ?.5(e) fait intervenir de nouveaux 

composants. Tout d'abord. II résistance R ,  des tissus stimulés, dont la linéarité est 

quelque peu affectée par la dépendance de la conductivité 5 proximité de l'électrode au 

courant de diffusion [5]. Ensuite. la capacité Cd, résultant de la répartition des charges 

électriques autour de la surface du métal, dont la valeur se trouve entre 10 et 20 @/cm2 

[27]. Cette valeur peut augmenter si la surface de l'électrode n'est pas lisse, ou si 

l'électrode subit un traitement particulier. Le modèle de la figure U ( e )  reste cependant 

incomplet. puisqu'il reste muet face au comportement en fréquence de l'impédance de 

l'interface lié au phénomène de diffusion. En effet, les tests in vitro montrent, dans une 

' CPA (contant phase angle) pour marquer fa phase constante de valeur -Pm. 
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zone de fréquences relativement basses, une décroissance linéaire du logarithme de 

l'impédance de I'interface en fonction du logarithme de la fréquence indépendamment du 

matériau d'électrode (1,3,5.17.19]. Vetter [39] et beaucoup d'autres auteurs ont étudié le 

phénomène et ont proposé le modèle de la figure - 2.5 (fl. où l'impédance faradique Zr est 

la somme de la résistance de transfert de charge. d'une impédance liée à la diffusion et 

d'une impédance due aux réactions iIectrochimiques lentes. 

Plusieurs théories expliquant l a  dépendance fréquentielle de l'impédance électrode- 

électrolyte [ l ]  ont été proposées. mais nous ne les discuterons pas ici pour ne pas 

s'tiloigner de notre sujet principal. Nous retenons cependant la théorie basée sur 

I'impédance de Warburg qui conduit aux modèles des figures 2.5(g) et 2.5(h). Lonqu'on 

applique un signal sinusoïdal à l'interface électrode-tissus, on provoque une variation de 

concentration des ions des espèces élrctro-actives à I'interface qui est sinusoïdale et se 

propage dans l'électrolyte. La profondeur de pénétration de l'onde est inversement 

proportionnelle à la fréquence du signal. Si Iton augmente la fréquence du signal. le 

gradient de concentration des ions des espèces chimiques actives va croître, augmentant 

ainsi le courant de diffusion. Ce qui résulte en une baisse progressive de I'irnpédmce. 

Taylor et Gileadi [2] expliquent davantage l'adéquation entre cette théorie et la structure 

physique de I'interface. Il n'existe pas de grandes différences entre les modèles des 

figures 2.5(g) et 2.5(h). Chacun d'eux peut d'ailleurs trouver un équivalent dans l'autre. 

Toutefois, le second décrit mieux la réalité car, il permet d'expliquer le passage d'un 

courant continu à travers I'interface électrode-tissus. C'est ainsi que nous adoptons le 



modèle de la figure 2.5(h) pour représenter une paire d'électrodes implantée (figure 2.6) 

où la tension Ei=o, donnée par l'équation (2.1). a été ajoutée. 

Figure 1.6 : Modèle représentant une paire d'électrode implantée. 

2.3.5 Validation du modèle 

L'impédance de Warburg ZW . regroupant Rw et CW dans les figures I.j(g) et 2.5(h). est 

donnée par I'équation suivante [2] : 

Où o est le coefficient de Warburg, inversement proportionnel aux concentrations et aux 

coefficients de diffusion des espèces oxydée et réduite. En utilisant cette expression de 

Zw, I'impédance du modèle de la figure 2.5(h) peut s'exprimer : 

et après quelques calculs. 



Des simulations à base de cette formule nous ont permis d'obtenir les courbes de la 

figure 7.7 donnant l'impédance de l'interface en fonction de la fréquence. Ces courbes 

sont similaires à celles apparaissant dans les résultats des expériences in virro (63.891. 

Fréquence (Hz) 

Figure 2.7 : Diazgmme de Bode de I'impédance du contact électrode-tissus pour le 
modèle adopté. 

Nous pouvons noter la linéarité du module de l'impédance, ainsi que l'angle de phase d'à 

peu près 4 5  degrés dans la zone des basses fréquences, dominée par I'impédance de 

Warburg [1,5]. Aux alentours de 10 kHz, la capacité Cd, commence à influer sur la 



courbe qui tend vers la résistance Re[ à hautes fréquences. L'effet de chaque p m è t r e  a 

été mis en évidence par les courbes de l'annexe A. 

Les valeurs des paramètres utilisées pour la simulation sont regroupées dans le tableau 

2.1. La valeur de 13 capacité Cdi a été estimée pour une micro-électrode de surface 

approximative 1000~rn~. En effet. comme nous l'avons déji mentionné. cette capacité a 

une valeur de 10 à 70pF/cm2 [27]. Les valeurs des autres paramètres sont plus ou moins 

précises. étant donné qu'elles dépendent des espèces chimiques qui participent au 

transfert de charge. et qu'en plus. peu de données sur ces valeurs sont disponibles dans la 

littérature [2,37]. Elles ont ét i  estimées h partir de notre propre expérience. 

Tableau 2.1: Paramètres intervenant dans le modèle. 

Dénomination 1 Vdeur utilisée 

- ~ é s i s t ~ ~ ~ ~ ~ u e  aux 1 3kR 

1 Coefficient de Warburg 1 10' Q / ~ X  

I l Capacité de la double 
couche électrochimique 

Rr 1 Résistance faradique 1 

700 pF 

Les électrodes, appelées à cohabiter pendant plusieurs années avec les tissus. doivent 

présenter certaines qualités pour ne pas s'abîmer ou se corroder. Les facteurs les plus 
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déterminants qui permettent d'évaluer une électrode sont : la densité de charge par phase 

limite. la densité de courmt limite et la biocompatibilité. 

3.1.1 La densité de charge par phase limite 

Pour ne pas engendrer des réactions nuisibles, la quantité de charge par unité de surface 

injectée lors de la phase de stimulation (densité de charge par phase) ne doit pas dépasser 

une certaine limite. Cette limite est de 20 p~/crn' pour l'acier inoxydable et de 300 

p~/crn '  pour les électrodes en platine [XI. Pour l'iridium activé. bien que les 

expériences réalisées par Robblee et a1.[23], Akin et a1.[33] donnent une densité de 

charge limite par phase d'au moins 30 rn~lcm'. il serait souhaitable pour une stimulation 

Ni vivo à long terme d'utiliser des densités de charge beaucoup plus faibles. de l'ordre de 

1 3 4 mc/cm2 [?4.25,76], OU même inférieures i I m~ lcm '  [30]. Ces valeurs restent 

toutefois dépendantes de l'état de surface de l'électrode. La quantité de charges par phase 

(Q) s'obtient en multipliant la densité de charge par phase (6) et la surface active de 

I'électrode (S). 

Q = 6s (2.9) 

Cependant, suite à leurs expériences, McCreery et Agnew [16,27] se sont rendu compte 

qu'à des faibles quantités de charges par phase, la densité de charge limite d'une 

électrode est nettement plus élevCe qu'aux grandes quantité de charges par phase. ils ont 

montré que la densité de charge par phase a un lien avec le nombre de neurones excités 

près de l'extrémité de I'électrode. alors que la quantité de charges par phase détermine le 

volume de celIules activées. 



2.4.2 La densité de courant limite 

Ce paramètre, qui reflète le débit maximal avec lequel les charges doivent être 

transmises, n'a pas encore fait l'objet d'une étude minutieuse. Les courants de fuite. dus à 

l'imperfection iles prasidià de fabrication des 2leîtrodes et à l'isolation dcs fils 

conduisant le signal jusqu'aux électrodes [32.35], à la non-uniformité de la densité de 

courant sur la surface des électrodes [11,20.39] et à l'ignorance de la surface active 

exacte des électrodes ne rendent d'ailleurs pas la tache facile. A partir d'une certaine 

intensité, un courant biphasique devient progressivement redressé par l'interface 

électrode-tissus. ce qui peut entrûîner des lésions des tissus biologiques [20]. Les plages 

utilisées par exemple dans la stimulation intracorticale vont de 1 à %/cm' (10 i 

50nPJ~rn') pour les électrodes en alliage Pt30%Ir [30], de 50 à 450rn~/cm' pour les 

électrodes en platine [XI, et de I à 1 0 r n ~ c r n ~  pour les électrodes en acier inoxydable 

Pl. 

2.4.3 La biocompatibilité 

La notion de biocompatibité en général se réfère au degré d'harmonie entre un matériau 

implanté et les tissus avoisinants, mais elle peut être vue sous trois aspects différents : 

chimique, mécanique et géométrique [27]. La biocompatibilité chimique est l'aptitude du 

matériel à évoluer dans un environnement aussi hostile que sont les tissus. sans générer 

des produits toxiques pour les cellules vivantes et sans se dégrader sous l'effet des 

anticorps. Pour ce qui est de la biocompatibilité mécanique, I'électrode doit posséder une 

résistance, une flexibilité et une résilience optimale, pour ne pas céder et pour ne pas 
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abîmer les tissus environnants. La biocompatibilité géométrique quant à elle est le 

niveau d'adéquation de la géométrie de l'électrode h sa région d'implantation. 

Il a été question au cours de ce chapitre tout d'abord d'une revue presque exhaustive des 

differentes classes d'électrodes existantes. Ensuite, étant donné qu'en dépit de cette 

grande variété. les électrodes présentent des comportements similaires dans un 

électrolyte. nous avons fait une analyse des principes électrochimiques qui guident le 

transfert de charge à travers l'interface électrode-tissus. Cette analyse nous a été utile 

dans la modélisation de ladite interface. Nous avons obtenu une assez bonne adéquation 

entre les résultats des simulations et des résultats expérimentaux rapportés dans la 

littérature. A présent que nous en savons un peu plus sur le contact électrode-tissus. nous 

abordons au chapitre 3 les techniques de caractérisation il2 vivo de celui. 



CHAPITRE 3 

TECHNIQUIS DE CARACTÉRISATION IN VIVO DU CONTACT 

ÉLECTRODE-TISSUS 

Que ce soit lors des expériences in vitro OU lors des essais in vivo effectués aux cours de 

ces quatre dernières décennies, un constat clair se dégage : les électrodes ont du mal à 

résister ii l'épreuve du temps. Les anomalies qui surviennent avec le temps sont surtout 

liées au matériau de fabrication des électrodes, mais elles peuvent aussi être d'origine 

physiologique ou chirurgicale. Le matériau doit en effet satisfaire un nombre Clevé de 

spécifications en terme de contraintes mécaniques. La rupture des fils de connexion ou 

leur déconnexion des électrodes sont parmi les problèmes couramment rencontrés 

[35.64]. Les échecs dans les expériences de Brindley et Hmbrecht [13,22] pour 

représenter le champ visuel dans le conex étaient dus en gnnde partie aux capacités de 

couplage et aux fils d'interconnexion. Ces derniers, ainsi que les électrodes. peuvent 

perdre leur couche d'isolation, à cause des problèmes d'adhésion [ S I .  Cette couche peut 

aussi absorber de l'eau et devenir moins résistante [64]. Lorsque cela se produit, i l  résulte 

une perte d'une pmie importante du courant de stimulation dans les liquides 

extncellulaires. La stimulation électrique induit des réactions électrochimiques qui 

peuvent donner lieu dans certains cas à la corrosion des électrodes [6,27.90]. C'est un 

phénomène qui peut staggnver si le mathiau n'est pas assez pur, ou si les procédés de 

fabrication ne sont pas assez perfectionnés, ce qui entraîne la destruction des tissus 
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environnants. La corrosion entraîne une modification de la structure microscopique des 

électrodes qui deviennent physiquement et chimiquement plus vulnérables. En ce qui 

concerne les causes d'origine physiologique, i l  convient tout d'abord de signaler que tout 

corps étranger implanté déclenche un processus complexe appelé inflammation. suite 

auquel se forme une épaisse et dense couche fibreuse à base de collagène, résultant de la 

réaction immunitaire de l'organisme. Ce réseau de fibres de collagène forme une capsule 

entourant l'électrode et constitue un éliment résistif. qui peut affecter le contact entre 

celle ci et les tissus excitables [ I l ] .  Pour les Clectrodes implantées au cerveau. en plus de 

l'effet d'encapsulation. I'inflammation peut provoquer le retrait de la matrice d'électrode 

du cortex [92.93], rendant ainsi une partie ou la totalité des électrodes inutiles. Notons 

aussi que ce retrait peut également Stre causé par un choc ou un mouvement relatif du 

cortex par rapport à la boite crânienne [83,85.93]. L'activité musculaire. sanguine ou 

respiratoire est une autre donnée qui peut entraîner la cassure des Çlectrodes ou des fils 

de connexion. suite à l'effet de fatigue. Les procédures d'implantation ne sont pas 

évidentes à cause des dimensions assez réduites des électrodes. Elles sont en effet une 

cause probable de la cassure ou du rapprochement de certaines électrodes. 

Face à tous ces problèmes. les expérimentateurs adoptent généralement des solutions 

adaptées à leur expérience, ne tenant pas toujours compte de leur viabilité et des 

impératifs de longévité d'un implant, comme par exemple l'utilisation des fils 

conducteurs percutanés et de gros appareils de laboratoires. En attendant de trouver le 

matériau, les formes d'onde et panmètres de stimulation idéaux. ainsi qu'une procédure 
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d'implantation des électrodes parfaite, nous préconisons une solution fiable et efficace 

basée sur des techniques de cmctérisation Ni vivo, qui seront développées dans la suite 

de ce chapitre. 

La mesure d'impédance est une technique électrochimique assez connue pour étudier la 

corrosion des mitaux ainsi que ses mécanismes [3 1.401. Utilisée pendant plusieurs 

années pour détecter les événements physiologiques comme le débit et la pression 

sanguine. l'activité cardiaque, respiratoire et nerveuse. le volume de la vessie ou des 

reins [63], elle est devenue utile dans la détermination de l'état du contact électrodes- 

tissus des stimulateurs [58.9 1.931. Il est clair que l'ouverture d'une boucle de stimulation 

et un court-circuit au niveau des électrodes se manifestent respectivement par une hausse 

et une chute d'impédance. De même. la formation des tissus fibreux au voisinage des 

électrodes implantées entraine des variations de l'impédance du contact électrodes-tissus 

(86.9L93]. 

3.2.1 Techniques de mesure existantes 

La technique la plus utilisée dans la littérature consiste à soumettre l'impédance à un 

courant (une tension) sinusoïdaI(e) et i mesurer la tension (le courant) résultrtnt(e) 

[5,19,41.46.63.94]. La mesure se fait très souvent à I'aide d'un dispositif semblable à 

celui de la figure 3.1. 



Oscilloscope ou analyseur de 

w réponse en fréquence 

B 
Electrode sous test 

- Electrolyte 

Electrode de grande surface 

Figure 3.1 : Dispositif utilisé pour mesurer l'impédance d'une électrode dans des études 
biomédicales. La tension V,(t) est utilisée pour la mesure de courant. 

Ce dispositif nécessite selon le cas. un oscilloscope L6.361, un analyseur de réponse en 

fréquence [l9.3 1.4 11. ou un ordinateur [92]. La grosseur des équipements rend 

impossible son application pour une étude in vivo et à long terme du comportement des 

Clectrodes et du tissu stimulé. De plus. avec la tendance vers les implants commandés et 

alimentés par lien RF [81 J ,  un effort de miniaturisation s'impose. Une autre approche 

consiste à insérer l'impédance dans un pont, et à le configurer de manière à déterminer sa 

valeur [10,57,87]. Cette technique n'est possible que si l'on est en mesure d'ajuster les 

composants du pont de façon ii l'équilibrer. Elle ne s'avère pas très pratique s'il est 

impossible d'obtenir avec les procédés de fabrication des circuits intégrés disponibles des 

résistances et condensateurs de valeurs précises et variables. n est aussi possible 

d'insérer Ies electrodes dans un circuit oscillant, et d'utiliser la fréquence de sortie pour 

caractériser son interface avec les tissus [95]. Cette approche est différente des 

précédentes dans ce sens qu'elle est implantable, mais d'autres problèmes sont associés à 
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celle-ci. notamment la variation de I'impédance visée avec la fréquence des stimuli. De 

plus, avec cette méthode, la quantité charge par phase n'est pas contrôlable. 

3.2.2 Protocole expérimental proposé 

Les techniques présentées plus haut ne semblent pas facilement applicables aux 

stimulateurs implantables. d'autant plus qu'un bon nombre d'entre elles utilisent des 

stimuli continus et s'effectuent en plus dans les conditions idéales des laboratoires. Elles 

ont plus contribué à valider et à démontrer l'efficacité de la mesure d'impédance comme 

moyen de surveillance du contact électrodes-tissus. mais moins à sa mise en auvre  

pratique dans un implant. La technique que nous proposons utilise le générateur de 

stimuli de l'implant pour produire un courant de test. Une façon de procéder serait de 

convertir directement la tension des électrodes en fréquence à l'aide d'un oscillateur. 

Cette fréquence reflète l'impédance mais ne permet pas de la quantifier précisément. 

C'est pourquoi nous proposons le dispositif de Iû. figure 3.2. qui permet d'évaluer 

I'impédance complexe exacte du contact électrode-tissus. Un courant sinusoïdal produit 

par le générateur de stimuli est dirigé vers une paire d'électrodes à travers un 

démuitiplexeur. L'amplitude de la tension aux bornes des électrodes est détectée, ainsi 

que son déphasage par rapport au courant. Ces grandeurs sont numérisées. acheminées 

vers un émetteur FSK (Frequenq S h i +  Keying), et permettent d'effectuer des mesures 

d'impédance AC de l'extérieur du corps. L'utilisation des fréquences de stimuli 

supérieures ou égales à 1 kHz, et de faibles densités de courant est cependant nécessaire 

pour ne pas détruire ou même exciter les tissus. il serait tout aussi intéressant de mesurer 
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l'impédance electrodes-tissus pendant la stimulation. La tâche s'avère quelque peu 

complexe, à cause de la variation des paramètres de stimulation. Un axe de recherche 

digne d'intérêt serait de voir comment rendre la mesure indipendante de ces paramètres. 

Générateur 
de stimuli 

vers 
1-- 

l'élrrettertr FSK 

Dérnultiplexeur F t 
y\ ', 

Electrodes 

Détecteur 1 5ys.m 1-1 de phase h 
numérisation 

Figure 3.2 : Dispositif de mesure d'impédance proposé. 

3.3 CONTRÔLE DE LA TENSION D~ÉLECTRODE 

Les réactions électrochimiques qui se produisent suite à une injection de charges à 

travers les électrodes dépendent de la tension développée par ces dernières. Cette tension 

permet de comprendre les processus électrochimiques en cours, et peut servir à mieux 

prévenir les réactions nuisibles pour les électrodes ou pour les tissus [7,4,12.21]. Elle 

permet tout autant d'estimer l'état de corrosion dune électrode ou sa surface active 

[13,48]. Nous nous permettons d'ailleurs d'émettre l'hypothèse selon laquelle, la hausse 



du seuil d'excitation des neurones après plusieurs heures de stimulation constatée par 

McCreery et al. [ I J ]  s'explique par la hausse progressive de la tension d'électrode entre 

impulsions (tension de repos) due probablement à I'accumulation de charges. En effet. 

une impulsion de faible amplitude et de longue durée. placée avant l'impulsion de 

stimulation. annule l'effet de celle-ci [ B I .  L'impulsion de départ entraîne une légère 

hausse de la tension d'électrode. La deuxième impulsion intervient donc sous des 

conditions initiales modifiées. D'ailleurs, le fait que ce phénomène soit atténué à Faible 

rapport cyclique n'est pas très surprenant. car la tension d'électrode a dans ce cas plus de 

temps pour revenir à sa valeur de départ. 

3.3.1 La chronopotentiométrie 

Très utilisée en électrochimie pour étudier les réactions d'électrodes. la 

chronopotentiométne consiste à suivre l'évolution de iû tension d'électrode lonqu'elle est 

soumise à une certaine densité de courant. La mesure peut se faire entre deux électrodes 

de stimulation (Figure 3.2) ou par nppon à une électrode de référence (Figure 3.3). 

vers le rnodrrle 

1 de mesrire 

Générateur 
de stimuli 1 4 D é m u l t i p l e x e u r ~  f, (L Electr.de de référence 

Electrode sous test 

Contre-électrode 

Figure 3.3 : Mesure de la tension d'électrode par rapport h une électrode de référence. 
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Dans le cas de la mesure entre deux électrodes, la boucle électrode-tissu-électrode est 

testée. Les électrodes ne peuvent donc être testées que par paire. Les électrodes étant 

identiques, l'ordre de grandeur des tensions recueillies en absence de tout courant de 

stimulation est supposé être assez faible, car les tensions de polarisation des électrodes 

se neutralisent. La probabilité qu'une anomalie affecte les deux électrodes de la même 

manière étant faible. cette technique peut être assez efficace. Dans le second cas. 

I'électrode de référence ne doit pas changer de propriétés avec le temps [SI. Puisque sans 

stimulation. un métal pur ne se corrode pas in vivo. une électrode non utilisée lors des 

stimulations peut servir d'électrode dc référence [6,54]. Ce mode de mesure fait aussi 

intervenir une électrode supplémentaire appelée contre-élec trode de faible impédance ou 

encore de très grrinde surface par rapport à I'électrode en cours de test. En laboratoire. 

une cellule à trois électrodes (bec-ciecrrork ceif) est utilisée [6,3 1.481, mais d'un point 

de vue pratique. la contre-électrode peut être associée au stimulateur tout comme les 

électrodes de stimulation, et I'électrode de référence connectée aux circuits de mesure. 

Finalement. ce mode de mesure offre, en dehors des stimulations. la possibilité de 

mesure de la tension de repos, indicatrice de l'état de dissolution de I'électrode [4,3 11. 

3.3.2 Difficultés liées à la mesure 

Un oscilloscope connecté ii une électrode donnerait toutes les informations nécessaires. 

Mais à cause de la taille de l'implant et de la télémétrie, un besoin d'échantillonnrp 

s'impose. Si nous nous intéressons aux points stratégiques de la courbe de tension 

d'électrode, comme les débuts et fins des phases. ou comme la tension entre phases, les 
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valeurs échantillonnées peuvent être numérisées par un oscillateur et un compteur 

commandé. Cependant. si nous voulons avoir toute la courbe, i l  serait nécessaire d'avoir 

soit un convertisseur analogique numérique ( C M )  assez rapide, soit un échantillonneur 

synchronisé sur l'impulsion de stimulation. La fréquence d'échantillonnage devrait tenir 

compte de la durée minimale des phases et non de la fréquence maximale de stimulation. 

La précision de la mesure est dépendante du nombre de bits du C M ,  qui doit être conçu 

pour couvtir la pla;e de variation mmimale de la tension d'électrode. Cette précision 

peut donc être sérieusement dégradée lors des stimulations 5 faibles amplitudes. 

L'augmentation de la fréquence d'échantillonnage et du nombre de bits du CAPI améliore 

la précision. mais le produit de ces deux grandeurs est limité par le débit du système de 

trrinsmission. La seconde difficulté. plus particulière aux micro-électrodes. est la 

composante ohmique de la tension d'électrode (tension d'accès) variable. Cette tension 

peut rendre difficile l'interprétation de la tension d'électrode. 5 moins de l'annuler à l'aide 

d'un filtre passe-haut [2 l . jO] .  

Utilisées en électrochimie pour obtenir les paramètres de la cinétique &activation des 

réactions [16,87]. les méthodes impulsionnelles peuvent permettre de quantifier le 

modèle électrode-tissus proposé au chapitre 2. Il existe deux méthodes impulsionnelles : 

les méthodes impulsionnelles simples et les méthodes de double impulsions. Le principe 

dans chaque cas consiste à imposer à l'électrode une impulsion potentiostatique (ou une 

impulsion intensiostatique) et à suivre I'évolution du courant traversant l'électrode (ou la 
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tension de l'électrode respectivement). Pour des raisons de contrôle de charge, nous 

préconisons l'impulsion intensiostatique. Par ailleurs, chaque impulsion intensiostatique 

devra être systématiquement suivie d'une impulsion identique et être inversée pour éviter 

Iû polarisation des électrodes. 

3.4.1 Impulsion intensiostatique simple 

Lonqu'une impulsion de courant est injectée i travers un contact électrode-Çlectrolyte. la 

tension d'électrode passe par trois phases au cours desquelles elle croit. se stabilise et 

décroit. Lü tension de régime permanent de la seconde phase peut être utilisée pour 

estimer la résistance faradique. comme l'ont fait Mayer et al [37]. Etant donné que les 

deux premières phases se chevauvent. la seconde phase n'apparaît vraiment que si 

Itimpu1sion est d'une durée suffisamment grande (de l'ordre des secondes). ce qui viole 

forcement la condition relative 5 la quantité de charge par phase limite. Toutefois. une 

simple impulsion intensiostatique peut être utilisée pour observer la décharge de la 

double couche électrochimique comme l'illustre la figure 3.4. L'impulsion étant assez 

brève (inférieure à lOus). la réactance de la capacité de Warburg Cw (figure 2.5 (h)) est 

négligeable. et les équations de charge et décharge de la capacité Cdl sont les suivantes : 

où tnm est la durée de l'impulsion : ei, la tension d'abandon (tension de repos) de 

l'électrode. L'équatisn 3.1 à l'instant tm permet de trouver la capacité Cd, alors qu'avec 



l'équation 3.2 à l'instant t,,,,$R,C,, il est possible d'obtenir R, comme l'illustre la figure 

3.4. 

Figure 3.4 : Décharge de la double couche par impulsion intensiostatique simple. 

La chute ohmique due h l'électrolyte. ou tension d'accès, s'obtient par la mesure du saut 

de la courbe à la fin de l'impulsion. Cette grandeur. proportionnelle h résistance Re!, est 

due en grande partie à l'électrolyte [7]. La principale faiblesse de cette méthode est le 

lait de supposer un courant purement capacitif. Ce problème est pris en compte par la 

méthode de double impulsions. 

3.1.2 Double impulsion intensiostatique 

Cette méthode. proposée en 1957 par Gencher et b u s e  [SS], permet de séparer dans le 

temps la charge de la double couche (qui se comporte comme un condensateur dans ce 

cas) de la réaction électrochimique. La pré-impulsion, d'une durée inférieure ou égale à 



IFS. est suivie d'une impulsion. dont 13 durée est dix fois plus grande. mais de faible 

amplitude, comme le montre la figure 3.5 (a). Cette méthode est avantageuse par rapport 

à la technique par impulsion intensiostatique simple, au points de vue technique et 

fiabilité. En effet. i l  est possible de produire un courant constant dans un délai de l'ordre 

des centaines de nanosecondes. De plus. l'adsorption interfaciale se fait plus rapidement 

avec une forte densité de courant [16]. En faisant abstraction de la résistance due ii 

l'électrolyte, nous avons la courbe 1 de la figure 3.5 (b). L'amplitude de la pré-impulsion 

devra être réglée. de manière à ce que la courbe débute à l'instant tpre avec une tangente 

horizontale (courbe Z de la figure 3.5 (b)). 

Figure 3.5 : Double impulsion intensiostatique [16] (a) programme d'intensité (b) 
évolution de la tension lorsque le courant fandique est non nul avant t, (courbe 1) et 
lorsque que le courant faradique est nul avant t, (courbe 2). 
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D'un point de vue pratique, i l  suffira, et ceci est valable aussi pour la méthode 

impulsionnelle simple. de générer les impulsions nécessaires, et d'enregistrer un nombre 

de points suffisant pour tracer la courbe de la tension d'électrode. 

3.5 ESTIMATION DE W DENSITE DE CHARGE PAR PHASE ET DU DÉSÉQUILIBRE DE 

CHARGE 

Même avec des électrodes en métaux nobles. un déséquilibre de courant entre les phases 

modique et cathodique peut entraîner à long terme des réactions irréversibles [7.8.13]. 

Par ailleurs, les circuits électroniques présentent des défuts. liés au processus de 

fabrication. qui peuvent entraîner des déviations importantes sur des blocs analogiques 

comme les sources de courant. L'estimation de la charge par phase durant Io stimulation 

présente par conséquent un intérêt certain pour la protection des électrodes. et pour la 

sécurité des patients. Cette mesure peut s'effectuer directement à l'aide d'un circuit 

intégrateur, ce qui permettra de se rendre compte de visu si la condition sur la charge 

limite par phase est respectée. Seulement. i l  hudrû associer à cet intégrateur un 

convertisseur analogique numérique assez précis et qui couvre une assez grande plage. 

Une autre manière de procéder serait d'associer à cet intégrateur un cornparateur pour 

détecter les dépassements de limites. Mais jusqu'à présent. des limites standard ne sont 

pas encore disponibles. La synchronisation dans la nouvelle génération des stimulateurs 

étant assurée par une horloge assez précise. les durées des phases sont devenues plus 

fadement contrôlables. La véritable source de problèmes est la source de courant. Nous 

avons mis sur pied une technique de mesure qui consiste à utiliser le courant de 
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stimulation réel (et non le counnt de stimulation prévu) pour alimenter un oscillateur 

commandé par courant. Les impulsions générées par i'oscillateur sont numérisées par un 

compteur, qui donne une sortie proportionnelle à la quantité de charge par phase. 

3.6.1 Variation d'un paramètre de stimulation 

De l'étude du contact électrode-tissus faite au chapitre 2. i l  ressort que l'impédance de ce 

dernier varie selon la fréquence du signal de test. et aussi selon son amplitude h partir 

d'un certain seuil. Ce qui revient h dire que la technique de carxtérisation par mesure 

d'impédance proposée 3 la section 3.2. ne présente aucun intérêt si les pxamètres du 

courant de test ne sont pas fixés à l'avance. D'autre part. i l  se trouve que la variation de 

cette impédance suivant chacun des paramètres décrit une courbe qui peut être 

prédéterminée dans des circonstances normales. Cette obsewation ouvre la voie sur la 

technique de caractérisation par variation de paramètres. 

Le premier paramètre qui nous intéresse ici est la fréquence du courant de test. Deux 

approches sont envisageables pour extraire des informations de la courbe d'impédance. 

La première consiste 3 tracer cette courbe en fonction de In fréquence dans un repère 

logarithmique comme à la figure 2.7. Du tracé résultant, la pente de la courbe aux basses 

fréquences (de valeur B (équation (2.5)) caractérise l'électrode et l'état de sa surface en 

particulier [1,19,4l]. Ensuite, la tangente à la courbe en hautes fréquences représente la 



résistance due au tissu interelectrode f37.461. Pour 

souvent examiné après expérience au microscope. Or 
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ce qui est de ce tissu. il est très 

le sacrifice des animaux, de même 

que l'utilisation des anesthésistes rendent la méthode moins élégante, et viennent quelque 

peu corrompre les résultats, ceci d'autant plus que l'itat du tissu change graduellement en 

fonction du temps suivant le sacrifice. Notons que la résistance du tissu interélectrode 

peut être également estimée en augmentant la distance entre les électrodes et en notant 

l'impédance additionnelle. ce qui est faisable si l'on est en présence d'une matrice 

d'électrodes. 

La seconde approche consiste à représenter l'impédance du contact électrode-électrolyte 

dans un plan complexe [9.10.3 1 .J 1.43,JJ.45.S7.88]. Les courbes obtenues. plus connues 

sous le nom de courbes de Cole-Cole. se présentent sous forme de demi-cercles 

légèrement comprimés, dont l'origine et le rayon fournissent des informations utiles 

telles que la chute ohmique due à l'électrolyte, la résistance faradique. et la capacité de la 

double couche électrochimique. Quelle que soit l'approche adoptée. l'expérience se 

déroule à densité de courant constante. Toutefois. pour autant que la densité de courant 

reste supportable par l'électrode et les tissus, nous pouvons aussi fixer la Mquence et 

faire varier la densité de courant, comme l'ont d'ai1leut-s fait Geddes et al. avec des 

électrodes en acier inoxydable [43]. Même si cette technique de caractérisation par 

variation des paramètres des stimuli n'est pas récente, il faut souligner qu'elle n'a été 

utilisée, la plupart de temps. que dans les laboratoires d'électrochimie. Le dispositif 

proposé à la figure 3.3 est approprié pour la rendre complètement implantable. Eu égard 



64 

à l'analyse ci-dessus. une idée intéressante serait de systématiser la technique par la 

production des abaques d'impédance caractérisant chaque type d'électrode, en fonction 

des pumètres de test dans les conditions normales de stimulation, mais beaucoup de 

recherches restent à faire pour mieux apprivoiser l'interface électrode-tissus. 

3.6.2 Enregistrement des potentiels nerveux 

Le concept qui sous-tend cette technique de caractérisation est la corrélation entre l'état 

de fonctionnement d'une électrode et son aptitude à enregistrer des signaux nerveux. 

Effectivement. cette hypothèse a déjà été mise en évidence au cours de plusieurs 

expériences in-rpiva [58.92.93]. D'une manière globale. l'enregistrement se fait avec un 

amplificateur et un échantillonneur suivi d'un convertisseur analogique numérique. Les 

signaux nerveux ayant des amplitudes dans l'ordre des centaines de microvolts avec des 

composantes frequencielles allant de 100 Hz à 6000 Hz [55 ] ,  I'mplificateur devra avoir 

un gain et une bande passante appropriés. un taux de rejet du mode commun d'au moins 

70 dB, et une impédance d'entrée de plus de 20 MG. Jusqu'5 présent. la réalisation d'un 

système d'enregistrement intégré ne souffre d'aucun problème. d'autant plus que les 

électrodes de stimulation peuvent également servir Ion de l'enregistrement [96]. 

Cependant, le problème qui se pose est que les signaux enregistrés possèdent un niveau 

CC variable, qui est très souvent éliminé par un condensateur de couplage de capacité 

assez élevée pour être intégré. Le design d'un filtre R-C, Gm-C. ou MOS-C à très faible 

fréquence de coupure (de l'ordre des dizaines de hertz) conduit rapidement à des 

résistances. condensateurs et transistors assez gros et évidemment impossible à intégrer à 
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coût raisonnable. Nous pouvons toutefois recourir aux circuits d'annulation d'offset [97], 

même s'il faut faire face au bruit par la suite [98]. 

Les techniques de caractérisation in-vivo du contact électrode-tissus ont été élaborées et 

présentées tout au long de ce chapitre. Elles ont été regroupées à partir de l'analyse faite 

au chapitre 2 et de diverses expériences. puis retouchées pour les rendre complètement 

implantables. Le chapitre 2 a beaucoup contribué à définir les contraintes pour chacune 

des techniques. Ces techniques offrent un ensemble de moyens permettant de surveiller 

et tester les électrodes implantées. Des tests in vitro et in vivo devront permettre 

d'apprécier I'efficaci té de chacune d'elles. mais pour l'instant. elles justifient l'interface 

qui sera conc;ue su  chapitre 4. Nous y montrerons la faisabilité des techniques proposées 

avec des circuits de mesure réalisés en technologie CMOS 0.35 micron. 



CHAPITRE 4 

CONCEPTION D'UNE LNTERFACE DÉDIÉE 

4.1 INTRODUCTION 

Les chapitres précédents nous ont permis de poser les jalons de la réalisation d'une 

interfxe de stimulation et de cmctérisation des électrodes. L'architecture de cette 

interface se veut modulaire et autant que possible modulable. Son caractère modulaire 

facilite la conception et la rend assez reconfigurable. Une approche centralisée ù deux 

niveaux hiérarchiques a été adoptée pour diminuer les redondances et assurer Iü 

synchronisation enrre les modules secondaires. Quelle que soit la forme que prennent les 

modules. le design devra rencontrer un bon nombre de spécifications qui sont 

absolument nécessaircs pour certaines et souhaitables pour d'autres. Parmi les 

spécifications absolument nécessaires. i l  y a la minimisation de I'énergie consommée. de 

même que la surface occupée. D'autres spécifications ne sont pourtant pas à oublier. En 

ligne de compte nous avons : la fiabilité, la flexibilité. l'efficacité, la simplicité. Ia 

testabilité, et dans une certaine mesure l'extensibilité. 

Nous présentons dans la section suivante I'sticle qui a été soumis pour publication à la 

revue IEEE Trmscictions on Biomedicd Engineering ». Cet article s'attaque aux 

problèmes de fiabilité dans les stimulateurs implantables. Ensuite, les sections 4.3 et 1.4 

fournissent des informations complémentaires sur certaines cellules de base mentionnées 

dms l'article. 11 s'agit d'un amplificateur opérationnel et d'une cellule Gm. 



L'article commence par une présentation de nombreuses dysfonctions liées au mauvais 

comportement des électrodes implantées. Les causes de ces dysfonctions sont d'origine 

mécaniques ou électrochimiques. Les conséquences qui en résultent sont généralement 

desastreuses pour les tissus avoisinants. P!usieurs approches proposées j usqu'ù présent 

sont limitées. car elles ne prennent pas en considération les critères de fiabilité. de 

longévité et de viabilité. La deuxième partie de l'article reprend de manière assez 

synthétique les techniques de caractérisation décrites au chapitre 3 . II s'agit de la mesure 

d'impédance. de la tension d'électrode. de la résistance fmdique. de la capacité de la 

double couche électrochimique. de la quantité de charge par phase. des variations de 

I'i mpédance avec 13 fréquence et des potentiels nerveux. 

Des circuits appropriés pour la mise en œuvre des techniques précédentes sont ensuite 

décrits dans la troisième partie de l'article. À l'aide de la de figure 4.2. nous montrons la 

compatibilité entre les circuits proposés et les modules d'un stimulateur typique. Certains 

de ces modules, comme la source de courant et I'étage de sortie, sont intégrés dans la 

puce réalisée. Cette source de courant est à 5 bits et peut être programmée sur 7 plages. 

Son courant de référence est fourni par un circuit de référence bandgap. insensible aux 

variations de température. Le courant que produit la source de courant passe par un 

circuit de génération de courant sinusoïdal, nécessaire pour la mesure de l'impédance AC 

du contact électrodes-tissus. La génération du courant sinusoïdal est basée sur le principe 

de sommation de courants provenant de 7 miroirs de courant. Ces miroirs de courant ont 

des sorties commandées et sont conçues pour produire des marches d'une sinusoïde. 

Cependant. ce circuit de génération de courant sinusoïdal peut devenir transparent, et 
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transmettre directement le courant de stimulation à l'étage de sortie. L'étage de sortie 

quant à lui, est fait d'un miroir de courant de type \vide swing cascode, qui a une très 

grande impédance de sortie, et permet de disposer d'une assez bonne plage de tension de 

sortie. II est aussi muni d'un système de mesure du courant de stimulation effectivement 

appliqué. Les circuits qui permettent la mesure de l'impédance du contact dectrodes- 

tissus sont regroupés dans le bloc de mesure. Ce bloc comprend un filtre de premier 

ordre h cellules Grn. des détecteurs de crête et de phase qui assurent la mesure 

d'impédance. ainsi qu'un circuit échantillonneur qui permet la mesure des tensions 

provenant des électrodes. Les mesures effectuées sont converties en format numérique 

sur 8 bits. à l'aide d'un oscillateur et d'un évaluateur de fréquence et de phase. 

Dans la section 4.2.5 de l'article. les résultats de simulation démontrent les performances 

de la puce. qui a été réalisée avec la technologie CMOS 0.35 microns. Aussi. les mesures 

effectuées sur une impédance connue h l'avance. nous permettent d'apprécier la précision 

de notre système de mesure d'impédance. Les principales canctéristiques de la puce sont 

enfin regroupées h la fin de l'article. Le choix porté sur la technologie CMOS 0.35 

microns s'explique par sa faible consommation d'énergie. et aussi par le fait que les 

stimulateurs implantables pour lesquels nos circuits sont dédiés utilisent la même 

technologie. 
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4.2 " t i  VERSATILE ELECTRODES-TISSUES CONTACT C~RACTERIZATION METHOD 

FOR RELIABLE IMPLANTABLE S T ~ ~ I U L A T O R S "  

Commercially tivnilable implantable stimulaton genenlly satisfy specifications for 

which they have been designed. However, they do not always perform efficient. reliable. 

and safe stimulation. Major irnplantable stimulator failures are related either to their 

électrodes-tissues contact (ETC) or the deviation of the stimulation currents from their 

enpected values. We propose in this paper new circuit techniques dedicated to the 

chümcterizlition of the ETC in order to build reliable implantable stimulators. These 

monitoring circuits are based on characterization techniques which are also prcsented. A 

demonstration chip intended to serve ris an interface for stimulation and ETC 

characterizlition h3s been irnplemented in a 3.3V. 0.35 micron CMOS process. In 

addition to normal stimulation, the proposed chip allows to monitor the ETC voltage. 

melisure riccurütely the effective stimulator current. and determine the AC impedance of 

the ETC. This impedûnce is derived from û new integrated ROM-less sine wave current 

generator. Al1 measurements are converted in a digital format. Evduation on an ETC 

electncd mode1 has confmned the expected functionality and performances. 

Index t ems  - implantable devices. electrodes-tissues contact, safe electricd 

stimulntion. reliable stimulators, chancterization techniques, impedance rneasurement, 

hl1 custom design. 



4.2.2 Introduction 

Over the past 30 years. significant efforts have been dedicated to improve patient's life 

through implantable stimullitors. New technologies make possible the realization of 

progrdmmable multi-channel implants [1-31. The need for percutaneous wires has been 

eli minated by the appearrince of transcutaneousl y coupled systerns [4,5]. In genenl. 

miniaturization of stirnulaton. as well as their flexibility. have been greatly improved. 

However. once the stimulator is implanted. as time goes by. requirements such as 

safety. reliability. eifiçiency. longeviiy. viability or patient comfort become more and 

more critical. These requirements are müinly reloted to the stimulus charge per phase. 

the elcctrodes anci their contact with living tissues 161. 

Due to significant tethering forces and different movements, electrode Ieads are a very 

common site for faults [7.8]. These mechanical effects can also cause cuff electrode 

breakage [JI. In absence of mechanical induced damage. electrodes material is another 

source of malfunctions. Even with biphasic stimulation and noble metal, electrodes are 

not totally free of corrosion and insulation failure [6,9,11], which result in tissue dmage  

and crosstdk between adjacent electrodes [El .  Stimulation efficiency c m  also be 

affected by impedance variations of the electrodes-tissues contact (ETC). due to fibrous 

enclipsulation or relative displacement of electrodes [4.13.14]. AI1 these anomalies must 

be prevented and controiled. 
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The primary objective of implantable stimulators is to rehabilitate people suffenng from 

various disabilities. Therefore. implantable devices should not bring other complications, 

imposing tradeoffs between benefits and side effects [15]. Inflammation, infection and 

patient discornfort are direct consequences of inüdequate stimulation. Reliability in these 

cases is not optional. since organs targeted in electrical stimulation are often vital. such 

as the heart or brain. Moreover. when studying brain functions in acute or chronic 

animals for example. one should verify the ETC behavior prior to neural signal 

recording, othenvise it  could induce erroneous concl usions or inierpreiation. 

To increase the reliability of implantable electricül stimuiûtors. several approaches have 

been identified. One of these approaches is dedicated to chnracterize the effects of 

stimulations in measuring intravesical and intraurethal pressures [16.17], or the force 

recruitment from muscle in functiond electrical stimulation [LOI. Another possibility is 

the postmortem autopsy and histology. which consists of electrodes and tissue 

examination [9]. However. in addition to possibly long and uncontrollable delays 

between the occurrence of problems and the postmortem analysis, tissue changes 

postmortern is a significant obstacle to this method. A more general approach is 

e lec t r~che~cal  evaluation involving electrodes material and stimuli waveforms (61. 

Although the safety level dunng chronic stimulations has been greatly improved. novel 

investigation methods are needed. In spite of numerous research ûctivi ties in the field of 

electrical stimulations [11,18-201, appropriate electrode materials, safe stimulation 

parameters, and electrodes-tissues interaction remain arnong the most important issues to 

be investigated. This is probably due to the fact that several aspects in stimulated tissue 
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constitution still remain to be explained. ETC impedance measurernents with 

percutûneous wires and laboratory equipment are interesting alternatives in acute 

experiments [ E l ,  but are not adequate for chronic experiments and clinical neuro- 

stimulations. 

Our approach to tackle the aforementioned difficulties combines back-telemetry [2 11 to 

implantable ETC characterization and effective stimulation current monitoring circuits. 

This method is recommended. since it allows to monitor the implantable stimulator 

during the whole period of operation and to anticipate its performance degradation. Our 

strategy relies on a slight modification of the stimulator architecture proposed by 

members of our team. and low-area integntion of low-energy consumption rnelisurernent 

modules. and then to transmit monitored results outside the body using an 

electrornagnetic feedback. This feedback is necessary for reliability purposes and could 

be beneficial for research experiments. Our previous works allowed us to measure the 

ETC irnpedance which confimed and demonstnted the feasibility of that technique 

[L6,X). We propose in this paper new circuit techniques together wi th characterization 

methodologies to monitor the ETC status. The proposed device allows further 

improvernents of the efficiency and qudity of electrical stimulations. pinpoints the 

source of implantable stimulator dysfunctions. and facilitates long-term in vivo 

experiments. since results from short-term experiments do not include the chronic results 

which are very meaningful. 
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Although the proposed approach is dedicated to implantable stimulators in general, our 

research activities target two main applications: visual and bladder stimulators. The rest 

of the paper is oganized as follows. In section 4.2.3. the proposed implantable ETC 

characterization techniques are presented. followed by a description of the various 

buildinj blocks of a prototype chip in section 42.4. The performance of this chip are 

evaluated in section 4.2.5. Finally, a conclu~ion is presented in section 4.2.6. 

-1.2.3 Implnn ta ble electrodes-tissues contact characterization techniques 

Six different techniques are proposed to chancterize the ETC. These techniques are : 

1 ) impedance mensurement: 

2) electrode potential monitoring: 

3) faradic resistance ruid double layer capacitance merisurement; 

4) charge quantity per phase monitoring; 

5 )  impedance vs. frequency variation: 

6) neural signals recording. 

42.3.1 Impedance meusurement 

Failure at ETC has an impact on its impedance. Messuring this impedance can therefore 

be used to confirm electrode connections to both sides: tissues and stimulator. The 

efficiency of this technique has alredy been proved through many in vitro and in vivo 

experiments [11,13,14]. Unfominately, most of thern involve discrete components and 

measurement equipments such as cornputer, scope, frequency analyzer, and function 
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genentor. directly connected to electrodes through percutmeous wires. We propose. 

arnong other modules in this paper. a fully implantable impedance charncterization 

module, where 3 sine current is generated by the stimulator current source (Fig. 4.1). 

4.2.3.2 Electrode potentiul monitoring 

Electrode potential is governed by coupling reactions at the electrode-tissue interface 

[20.23]. To Our knowledge, there is no deterministic interpretation of this voltage. 

However. by keeping electrode potential excursions within certain limits. safe 

stimulation c m  be performed [6]. Accurate meüsurement of the electrode potential iri  

vivo is not simple. i n  fact. initial jump in potential followin; a current pulse. called 

riccess voltage. due pnmarily to the resistance of çlectrolyte. has a variable value which 

must be subtracted from the measured voltage [19]. Nevenheless, useful information can 

be extracted from the mensured voltage between electrodes. The proposed measurement 

is to sample the descnbed voltage and to transmit it to the extemal controller for 

subsequent processing. 

42.3.3 Faradic resistance and double layer cnpucitance rneasrrrement 

ETC models comprise combinations of elements. including the faradic resistance and the 

double layer capacitance [23]. BriefIy, the double layer capacitance results from the 

existence of charge distribution at an electrode-electrolyte interface, while the f3ndic 

resistance accounts for the passage of direct current through that interface [26].  The 

values of these components can be extracted by appIying specific current (or voltage) 
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pulses at the aforementioned interface, and measuring the induced voltage (or current) 

[Z]. For instance, a simple pulse method has been used by Mayer and Geddes to 

measure the fandic resistance of a single electrode-electrolyte interface [Ml. Sirnilarly. a 

double pulse technique, used in order to separate pure capacitive and faradic currents. 

allows ii good estimation of the double layer capacitance [Z]. These pulse techniques. 

commonly used in electrochemicd expenences. can be helpful in ETC chmcterization. 

In Fact. those rneasurements cm be done using the stimuliitor current source to generate 

the pulses, and the sampling technique described eürlier to collect the ETC voltage. 

&U.J Clrarge quant@ per phase monitoring 

The charge quantity per phase (Q) is known as one of the most important factors for safe 

stimulation [1.6]. It  wüs shown in bipolar stimulütion that a small stimulation current 

irnbalance, between the positive and negative pulses. generates smoll quantities of toxic 

products which results in long term tissues damage (181. Electronic devices parametic 

drifts imply deviations of the stimulation current during long term implantation period. 

To make sure that this cntical parameter lies within a specified safe range, it cari be 

estimated by multiplying the measured stimulation effective current (id) and the phase 

duration (tp). 

e = i, Jq, (4.1 ) 



4.2.3.5 Impedance vs. freqriency variation 

Impedance variations of the electrode-electrolyte interface with respect to the parameters 

of the stimulation current, such as frequency or amplitude, present deterministic and 

predictable behaviors. Indeed. it has been experimentally demonstrated that the resistive 

and reactive components of the electrode-electrolyte interface decrease exponentially 

with frequency [76]. As long as stimuli do not cause tissue damage. varying stimuli 

parameters can be used for in vivo ETC characterization. 

4.2.3.6 Neural sigeals recording 

During their experiments. Schmidt et al. ( 1  11. Rousche and Normann [Ml realized that 

electrodes functionality w u  tightly correlated with their ability to record neurd signais. 

Since it  hiis been show that stimulating electrodes can also be used for recording [17], 

this technique iillows to pinpoint functional and defective electrodes. However. 

measunng neural signals with integrated circuits is not a simple task, since we must 

cancel the electrodes DC voltage, without affecting the signal, which is more 

concentrated in the low-frequencies region. 

42.4 Description of the global characterization system 

A block diagnm of the whole stimulation and characterization system is show in Fig. 

4.1. In this transcutûneousIy coupled system, energy and extemal control information 

can be sent io the implant through the skin. That information includes an operating clock 
5 

and stimulation parameters, which are separated at the receiver block. From those 



p m e t e n .  the main controller produces, with an appropriate sequence. the data 

required for the stimulation. Therefore, the stimuli generator, dong with current sources. 

can create and direct stimulation currents to the electrodes via a demultiplexing network. 

In addition to conventional stimulator blocks, feedback circuitry and data path allow to 

transmit data From the implant to the extemal controller. However, an analo; 

multiplexor is required. because only one measurement block is used. For AC 

impedance meüsurements of the ETC. a sine waveform current is needed. Monitored 

püriimeters ciin be transmittcd to the extemal controller vin a frequency shift keying 

(FS K) modulation technique [22] .  To i mplement the feedbac k concept. the appropriate 

grneratcd current is dirertly dispatched towxds a pair of electrodes. As shown in Fie. 
L. 

4.3, the main building blocks of the proposed sysrem are: a blindgnp reference block. 

which provides the reference current, a sine waveform generator. which can produce. 

upon request. a hall-sine current waveform. the output stage which generates a complete 

sine current. and the measurement block which performs ETC voltage monitoring, ETC 

impedance and effective stimulation current measurements. Also, the measurement 

block converts into a digital format the measured information. However, it does not 

include neural signal recording at the moment. The details of circuit techniques used in 

these building blocks are the subject of the following sections. 

43.4.2 Bandgap current reference 

To perform safe stimulation and accunte impedance measurement, a high precision 

current reference is needed. However, the deviation of semiconductor devices 
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characteristics with tempenture. VDD fluctuations and manufacturing process variations 

must be addressed to meet this requirement. Even though body temperature is higher 

than room temperature. its effects on implantable stimulators have dways been 

neglected. Effects of process variations on the genented current c m  be reduced by 

increasing transistors dimensions. A way to produce a temperature independent 

reference voltage V_, is shown in Fig. 4.4. From this figure. it can be demonstrated that 

[28]: 

where AV,, is the difference between the two BJT base-emitter voltages. With an 

appropriate resistance rritio. the negative tempenture coefficient of the first term is 

çancelled by the temperature coefficient of the second. which is proportional to absolute 

tempemture (KAT). BJT transistors Q 1 and 4 2  have the same dimensions. and the ratio 

of the current densities JJJ. of their coilector current is fined by the resistance R,: 

4 - 4 --- (4.3) 
J 2  R, 

Based on equations (42) and (4.3), a value of 7.5 kS2 has been given to R, and R,, while 

a value of 67.5 kS2 was chosen for R,, taking into account the matching requirements. 

Those resiston have been impiemented with P+ diffusion, which has greater unit area 

resistivity and results in better isoiated devices than N+ diffusion type. The two bipolm 

transistors Q1 and Q2 are CMOS well transistors. The bandgap voltage of the silicon 

extrapolated to O "K is cipproxïmately 1.206V. This implies, for a zero temperature 

coefficient at 300 "K, a reference voltage of 1.26V and an achievable dependence of 25 
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p p d C  [28], where ppm stands for parts per million. Once a reference of 1.26 V is 

created, obtaining a reference curren t i s anot her challenge. since standard in tegrated 

fabrication processes does not allow the realization of accurate resistors. 

Near its threshold voltage. the MOSFET transistor current increlises with the 

temperature, while at higher gate-source voltage. the opposite phenornenon occurs. 

Somewhere between these two opposite variations, there is li gaie-source voltage where 

the drain current of the MOSFET transistor remains constant with temperÿture [29]. This 

voltage was found to be approximately 1V wirh the technology used and hns been 

generated from the 1.26 V reference voltli_pe through a voltlige divider (Fig. 4.41. Biased 

with the genented 1 V, transistor N 1 produces a reference current of 1 CLA. 

4 2 . 4 2  Programniable current source 

To efficiently determine the stimulation current threshold necessary to produce 

particulûr physiologie effects, such as phosphenes in visuûl stimulation [8], i t  is essential 

to have an accurate programmable current source (PCS) available. Binary weighted 

current source digital to analog converters (DAC) are comrnonly used in electrical 

stimulators. The main drawback for that type of architecture is its sensitivity to layout 

rnismatch and process deviation. For example, in a N-bit DAC based PCS, when ail the 

kb l es t  sipificant bits are changins, the resulting current must be increased just by one 

least significant bit ('LSB). This requirement is difficult to meet, even with matched 

transistors, especially when k is approaching N. Differential accuracy and rnonotonicity 
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cm therefore be seriously affected. Instead, convertin; the input value to a themorneter- 

code equivalent leads to a DAC with inherent monotonicity , reduced glitch disturbance 

and good differential non linearity (DNL) [BI. In order to simplify the decoding logic. a 

modified 5-bit thennometer-code based DAC has been used [33]. The PCS, driven by rt 

reference current provided by the bmdgûp current reference block. can be prograrnmed 

to deliver current over seven different ranges: 0-15.5pA, 0-3 1pA. 0-16.jpA. 0-61w. 0- 

77.5pA. 0-93pA and 0- 108.5pA. The proper range is selected by 3 additionül bits. 

42.43  New integrated sine waveform generator 

An integmted sine current is necessary to measure AC irnpedance. The use of sine 

current is ais0 reported in brainstem stimulation [30]. Most sine current genentors are 

based on a direct digital synthesizer (3 11, which requires a read-only-rnernory (ROM) 

sine look-up-table and a current mode DAC. in these architectures, the riccurricy in sine 

waveform generation is closely related to the ROM size and the DACS resolution. An 

acceptable sine waveform can require up to 10-input bit DAC. which requires large 

integration area. On the other hand, delays associated with large ROM is susceptible to 

create distonions in the sine waveform. in addition, to generate the appropriate sequence 

of addresses for the ROM, 3 finite state machine or an adder is needed, 

Fig. 4.5 shows the proposed genentor of the sine current. An input current goes through 

several current rnirrors to produce sine steps. After al1 flip-flops are initidized ro U', '1's 

are propagated ai each SinClk front edge frorn VO to V6. This successively tums on 
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switches SO, S 1. ..., S6. and produces a quarter of a sine waveform. Next. 0's are 

propagated in the opposite direction to complete the half sine wave. The output current 

from this module is a rectified sine wave which is transformed to a red sine wave by the 

output stage. Sizes of individual current mirror transistors have been ccilculated 

according to sine values as presented in Table 4.1 Asin(q) represents the next sine 

increment value after sin(al-, ). and is given by the following equation: 

[hsin(q ) = sin(al ) - sin(q-,) for i E {1.2,3.4.5.6} 

First of dl. W/L=2/3 was chosen as the smallest step to define every other current mirror 

transistor's size. Ali transistors have lengths of 3 pm and slightly different widths. 

However. the average of transistor's widths in each individual current mimor is close to 

the reference 2 pm. This arrangement allows to closely approach accurate sine steps. 

while minimizing systematic errors due to mask alignment in the fabrication process. All 

transiston have been scüitered in a common layout region to ensure proper matching. 

The proposed sine current generator presents many important features : 

it does not need a ROM, so it  presents a reduced area; 

it does not need additional bits to produce the sine waveform; 

it offen easy to control sine wavefom parameters; 

a more accurate sine waveform is obtûined since sine steps are implemented with 

predetermined transistor's sizes; 

it can also work as a current switch. When every flip-flop is set to '1: the sine 

generator acts as a simple current mirror, copying the input current to the output; 



the Rip-flops can be connected serially to ensure testability of the module. 

4.2.44 Output stage 

Becausr uf iis iurv supply voltage (3.3 Y). the srirnulator output swing nccds to Sc 

mnimized while ensunng accurate current copy. The output stage has been realized 

with a wide swing cascode current mirror as shown in Fig. 4.6. The stimulation current 

is copied in the first branch made of transistors N3  and N4, and is transformed to a 

bülanced biphûsic current tlowing through the tissues by the switching network formed 

of S ,,. S ,... S.,, and S ,.,. That current is copied with an accuracy ciround 1%. even when 

N3 drain voltage decreases as low as 0.5 V. In fact. transistors N3 and N4 are biased 

right at the edge of their triode region. Thus. for the current mirror to function properly. 

N3 and N4 must have their drain-source voltage greater than their effective gate-source 

voltage. Therefore, N3 dnin voltage (V,,) must satisfied the following condition: 

'03 = vDs 3 + ' o s  4 > 2vcfl (4.5) 

where V, is the effective gate-source voltage of transistor N3 and N4, and have a typical 

value between 0.2 and 0.25V with currents around 25p.A (Transistors NI-N6 have been 

designed with the same dimensions, W/L=20/2). 

Since the pair of transistors (N5,N6) is biased with the same voltages as (N3.N4), the 

current I- should be equd to 1-. This assumption holds as long as the condition of 

equation (4.5) is sûtisfied. However. due to an eveniual ETC failure or an unforeseeable 

increase in ETC impedance, that condition cannot dways be gumteed .  In such 
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circumstances. to ensure that the measured current stiil trcicks the effective stimulation 

current, the output impedance of the measuring circuit has been enhanced by an 

operational amplifier. which virtually connects the drains of N3 and N5. When the signal 

SeII is high. the stimulation channel of the designed chip is aciivaied. Whatever N3 drain 

voltage. the current 1, is a copy of the effective stimulation current I,[_. However. i f  

the drain of N5 is pulled to VDD through switch PL. the output of the operational 

amplifier goes low and turns off N7. The current 1,. which is also N7 drain-source 

current. is therefore cancelled. A remarkable feature of this switching mechanism is that 

it allows current rnultiplexing in a multichannel environment. 

42.4.5 Variotis circuits of the measrrremetzt niodtde 

As s h o w  in Fig. 4.3. the measurement module comprises a Gm-C filter, a peak detector. 

a voltage to current converter, a current controlled oscilliitor. a samplc and hold. a phase 

detector, voltage to current and current to frequency converters. a frequency and phase 

estimator. and a paraIlel to serial converter. Those building blocks allow to monitor the 

amplitude and phase shift of the ETC impedance, and to convert into an 8-bit number 

any measured information. The measurement circuits are: 

Peak detector 

The peak detector's schematic is shown in Fig. 4.7 (a). It is implemented with a 

differential pair and a current mirror, and designed in order to detect the minimum value 

of a signal. When Vh decreases, the current genented by the differential pair is copied 
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by the current mirror NlO-NI 1 and charges capacitor C2. The charge continues until Va 

reaches a value close to VI, necessary to cancel the charging current. If Vm increases. no 

current is copied and Vow is maintained. The ûccuncy of the measurement is determined 

by the differential pair's offset. The RstPkD signal enabling the amplitude measurement 

is used as a reset signal, pulling the output to VDD. Despite the 3.3V power supply. this 

amplitude detector cm process signals with minimum values between 0.3 and 3.1 V. 

The peük detector prescnted in the previous section has to be very sensitive in order to 

perform iiccurnte amplitude measurernent. However. when measuring ETC impedance. 

the monitored voltage may appear with some glitches due either to electrodes movement 

or to the switching network formed of SI.,, SI.2, S2- ,  and S,.: (Fig. 4.6). For these relisons, 

a filter must be inserted between electrodes and the peak detector. A fint order Gm-C 

filter is used for this purpose (Fig. 4.7(b)). This type of filter offers several advûntages 

for this application. In fact. Gm cells replace resiston which results in low area. low 

power and more accurate integnted filters. Also, the transconductance of the ce11 

depends on a bias current which cm be used to control the filter cutoff frequency. It is 

then possible to select a proper cutoff frequency depending on the sine waveform 

frequency. In our design, cutoff frequencies of 10 kHz and 60 kHz cm be selected. The 

10 kHz cutoff frequency is used when ETC impedance measurement is performed at L 

kHz. while the 60 lcHz cutoff frequency was planned for higher ETC measurement 

frequencies. 



As shown on Fig. 4.7 (c ) .  the sample and hold circuit is composed of a buffer which 

sepmtes the sampled signal from the ETC voltage. However, the value of the sampled 

voltage i~ slighrly modified hy transistor P4 channe1 charse injection. Tndeed, the 

variation in the output voltage is given by [XI:  

where Ve,, is the P4 effective giite-source voltage. and C,,, is the gate capacitance per unit 

areü. From this equrition. in order to minimize the hold step. we can reduce the 

dimensions of P4 or increase C3. Increrising C3 is a tradeoff between circuit m a  and 

üccuracy. Othcr limitations such as aperture jitter and -3 dB bandwidth reduction have 

ininor consequences here. since stimulation frequencies are relatively low. It might also 

be mentioned that switches pulling electrodes to VDD with a maximum resistance of 

100 ohms induce on1 y negligible voltage drop on the sarnpled signal. Note that a durnmy 

transistor for feedthrough compensütion could be added to reduce further the error 

induced by the sample and hold. 

Phase detector 

When a sine waveforrn current is used, the voltage across electrodes and interelectrode 

tissues presents a phase shift which is the time shift of the zero crossing. Fig. 4.7 (d) 

shows the phase detector used to detect that crossing. It consists of a differential pair and 

a cornpmtor. This compantor comprises a differentid input stage, a gain stage and two 
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inverters. Input V, is set to VDD while V, is connected to IO 1 (Fig. 4.3). The comparator 

output is at zero when the switch S2.,  is ciosed (Fig. 4.6). That output goes high as soon 

as S,, is opened and S,-, ciosed. since V, then surges over VDD due to ETC capacitive 

effect. The comparator maintains its output high until IO1 voltage falls under VDD. The 

duration of the pulse produced by the comparator is proportional to the phase angle of 

the ETC impedünce. 

voltage tu ciwrenl converter 

The voltage to current converter (trmconductor or Gm) hüs been implemented based on 

a differentid pair with floating voltqe source (321. This type of trmsconductor hns been 

selected due to its remarklible linearity. which is the main design considention for the 

conversion. However. i t  has not been possible to extend the linex input range over IV. 

due to transistors threshold voitage. The transconductor output current is multiplied by 

10 in order to satisfy the current controllcd oscillaior input range. resulting in an 

approximate transconductance value of 15 PAN. 

Czment to frequency converter 

A CMOS grounded-capacitor currentcontrolled osci llator shown in Fig. 4.8 has been 

used to redize the current to frequency converter. It includes two current mimors and a 

Schmitt trigger. The input current is mirrored to transistors N2 and N3. Transistors NS 

and P3 are used as switches, and mt such that the timing capacitor C is dtemately 
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connected to the charge transistor P2 and the discharge transistor N3. To analyze the 

circuit's functionality, let us first assume that capacitor C is initially charzing and F,, is 

low. When the upper threshold Vh of the Schmitt trigger is reached. its output toggles 

and forces the capacitor to discharge. Once the lower threshold VI of the schrnitt trigger 

is reached, it acts on transistors P3 and N4 to initiate the charge of capacitor C and the 

process starts over again. The current-frequency relation is given by: 

The output frequency is thus proportional to the input current Il,. The proportionality 

factor (K). büsed on equation (1.7) and values of C. V, and V, is 66 kHz/pA. 

Frequency and phase estimator 

Fig. 4.9 depicts the block diagam of the frequency and phase estimator. dong with its 

state diagram. This block diagram includes a finite state machine (FSM). a counter 

module. and a par~llel to serial converter. The state dirgram comprises four States: RST. 

WAIT, EVAL and DLE. The FSM starts at RST when the signal POR is low. That 

signal is also used to enable the counter module. When POR goes high. testZ is 

required to be high for the FSM to transfer to the next state. That new state is WAIT or 

EVAL depending on signal Mesph. 

If Mesph is U', the next state is WAïI'. Nso, Fm is selected and used as the counter 

module dock. The function of that state is to ensure that the oscillator is properly 



88 

toggling in a steady state. The time duration of that WAIT state is determined by a FSM 

intemal counter. During that state, if the counter module detects three consecutive 

transitions of' F,,, the Ack flag is raised to contïrm that F,, is valid. If test-Z is still high 

after the WAIT state period, the FSM goes to EVAL state where the frequency 

estimation is performed. The principle of frequency estimation. presented in our 

previous work [16], consists of counting the number of clock cycles of F,,, during a fixed 

period of tirne. The counter module is enabled by the signal Start provided by the FSM. 

However. before activating that signal. the FSM first verifies that the Ack tlag is raised. 

At the end of the estimation. the counter module output is an S-bit number proponionül 

to the frequency of F,,s. The Done flag is raised and the FSM goes to LDLE state. Note 

that the signal test-Z cm be used to start another measurernent. The frequency to binary 

number conversion and the accuncy of the estimator can be expressed as follows [161: 

where f,, and fC, are respectively the frequency to be convened and the clock frequency; 

n is the digital output; and k is the size of the counter used (k = 8 in this case). 

On the other hand, if Mesph is '1: the signal Clk is selected and connected to the counter 

module. The next state after RAZ is EVAL, where the signal Start is directly activated. 

In this case, the W N T  state and the Ack flag are not necessary. Phase estimation is 
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possible by counting the Clk periods dunng a pulse of the signal Ph. The following 

equation relates n', the number of clock periods during a pulse. and T,, the duration of 

the pulse. according to the clock frequency: 

The absolute error committed on the estimated duration T, is the clock period. Hence the 

accuriicy of the estimation is : 

Again. the Done flag indicates the end of each process and the validity of 8-bit number 

at the output of the counter module. This number is sent to the parallel to serial 

converter. which consists of an 8-bit shift register with parallel load inputs. 

4.2.5 Performance evaluation 

In this section, some test strategies are presented dong with the main simulation results. 

Also. simulation based validation of the AC impedance measurement method is 

performed on a parallel R-C mode1 of the ETC. Finally, this section summarizes sorne 

important features of the designed chi p. 

42.5.1 Device test strategies 

To test the bandgap reference module, an additional current sinking transistor (not 

represented in Fig.4.4) matched with the reference current transistor NI  is used. The 

current provided by that additional transistor dlows an indirect measurement of the 
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reference current from off chip. Simulation results in Fig. 4.10 show the variation of this 

current with temperature and VDD variations. 

Each input of the 8-bit DAC is connected to a scm chain flip-flop. This arrangement is 

useful to reduce the number of pads since, after the input sampling, al1 8 pads are 

available for other control signals. Moreover. a common sarnpling signal allows to 

bypass synchronization glitches. Since the sine wave current genentor and the parallel to 

seriül converter are made with similar flop-tlops. they can be linked together with the 

current source to fonn a scan chain as illustrated in Fig 4. I l .  The scan-in input can be 

ceneratcd by the main controller in a complete stimulation system. while the scan chain 2 

output S is simply transmitted through the same data path as regular data. The frequency 

estîmator receives the oscillator output signal through the isolation module s h o w  in Fig. 

-1.8. This structure makes it possible to observe the oscillator output signal during 

frequency estimation. and supply the frequency estimator with an external signal in test 

mode. In addition, the full scan technique applied to the frequency and phase estimator 

wi th CAD tools has nised its fault coverage to 100%. 

3.2.5.2 Simulation based validation 

In vitro experiments have demonstrated that the resistive and reactive components of an 

electrode in an electrolyte are sirnilâr over a wide frequency range 1391. In other words, 

for a series R;C, model, we have: 



where w = '>a and f is the frequency at which the impedance is measured. However, 

the series R;C, model is not accurate, since it does not explain the passage of direct 

current through the ETC. By contrast, a panllel R,-C, model presents a purely resistive 

impedance at very low frequencies. That parailel RF-C, model was used to validate the 

measurement process. Let us assume that Z is the AC impedance of the ETC. Z* and Zp 

are the i mpedances of serial and parallel models respectively. B y solving the fol lowing 

equation: 

It can be shown that : 

Combining equations (4.12) and (4. 14), we obtain the following relations: 

R, =ZR, (4.16) 

From equations (4.12), (4.13) and (4.16), we conclude that Our paraIlel RpCp ETC mode1 



will have an AC impedance Z expressed as: 

An arbitrary value of lOkR has been selected for R,, which results in an expected 

module and phase : 

A sine waveform current with an amplitude of 81pA corresponding to a DAC input of 

1 10 1 10 1 1 was used and simulation results were collected (Fig. 4.12). The signal F,,= is 

the osçillator output in the current measurement mode. Its frequency is proportional to 

the gnerated sine waveform Sine. Signals Sign and Slope are used to control the sine 

wavefon generation. Voltages üt each electrode are represented by signals IO1 and 103. 

It was not necessq to filter the sine waveform since the ETC impedance acts like a 

low-pass filter, as it  can be see from the ETC voltage (101-103). Also, from Fig. 4.12, the 

signal Phase shows the detection of the time shift brought about by the ETC voltage. 

Finaily. signüls Vgm-C, Vpkdetect and VS/H are respectively the outputs of the Gm-C 

filter. the peak detector and the sample and hold circuit. The impedance value (8-bit 

output) extracted from the frequency and phase estimator follows a number of steps 

illustrated in Fig. 4.13. In frict, in order to venfy the accuncy of the realized AC 

impedance measurement system, a known impedance value (given by equation (4.18)) 

has been measured. Based on simulation, we obtained estimated impedance module and 

phase of 7.53 kR and 0 . 2 4 4 ~  rad respectively. which are very close to the expected 
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values. From equations (4.9) and (4.1 l), it is obvious that the accuracy of the 

measurements could be improved by varying the clock frequency. 

The conversion to digital format allows to avoid data corruption by noise during 

transmission to the extemal controller. The oscillator. dong with the frequency and 

phase estimaior blocks. form a low area analo; to digital conversion block (ADC). 

Moreover, the accuracy of that ADC can be controlled. However, it may not be possible 

for Our ADC to follow the sampling rate required dunng ETC voltage monitoring. Since 

the sarnpled wweform is periodic, it c m  be reconstructed over mmy periods from the 

sÿmple and hold output. This is possible if the sampling signal has a frequency slightly 

lower than the input signal frequency and is synchronized on the fint stimulation front 

edge pulse. The guaranteed ETC voltage rmge is 0.W to 1V. Since we c m  decrease the 

sine current amplitude down to 5OOnA (in passing the reference current of 1 FA through 

a 2: 1 current mirror). the system is thus able to measure impedance values up to 1MQ 

without producing electrode voltages larger than LV. This represents an important 

feature for microelectrodes w hich exhi bi t very high impedance values. 

4.2.5.3 Designed ehip features 

The layout of the designed chip. implemented with a 3.3 V, 0.35 micron CMOS 

technology is shown in Fig. 1.14. The core area of the proposed mixed-signal 

(analog/digital) integnted circuit is 0.6 mmL (pads and metal filling are excluded). This 

m a  is very small compared to the area of a complete stimulator, which could typically 
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reach 10 mm' in the same technology. depending on the application. The chip maximum 

power consumption is 4.5 m W  and i t  offen several operating modes summarized in 

Table 4.3. It should be noted that this power is consumed only during measurements. 

The charge per phase can be derived from the measured stimulation current. since the 

phase duration is controllcd by the stimulator main con troller. Also, the chip enables 

double Iayer capacitünce and frirndic resistance measurements. Al1 the processed 

information is sent in digital format which is less sensitive to noise corruption. The 

system is also suitüble for meüsurements in biomedical implantable applications. since it  

üllows to analyze the behüvior of different electrode materials. Also. proper stimulation 

decision crin be made üccording to measurements to üvoid tissue damage during i ~ i  vivo 

experiments with rinimrils. 

4.3.6 Conclusion 

ETC charncterization techniques and circuits to improve the reliability and safety of 

implantcible stimulators have been presented. To thoroughly test the theoretical concepts, 

a chip has been implemented on a 0.35 micron CMOS technology. The chip processes 

infonnation to be transrnitted through the skin. It allows in vivo and in vitro ETC 

chxacterization during the implant lifetime. It provides, upon request, ETC voltage and 

AC impedance rneasurement, effective stimulation current. ETC impedance evduation is 

not limited to simple voltage measurement after stimulating pulses, but is derived from a 

sine waveform current genented on-chip. The design is flexible, can be adapted to 

different stimulation devices and could be helpful both in preventing and diagnosing 



common implantable stimulator dysfunctions. Efficient bidirectional RF link and a 

versatile rnultiplexing/demultiplexing technique for double ûccesses (stimulation and 

monitoring) to electrodes are the subject of our upcoming research. 
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Fig. 1.1 : Schrmatic of an integnted AC impedance measurement system. The 
sinusoidal current is provided by the stimulator current source. This schematic is a piut 
of the block dicigram presented in Fig. 4.7. 
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Fig. 4.2 : Simplified block diagram of a diable  stimulation system. Wide black arrows 
indicate the feedback path. 
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Fig. 4.3 : Block diagram of the implemented circuit. A stimulation or sine waveform 
current is sent to the output stage block connected to a pair of electrodes. Electrode 
voltages are processed by measurement circuits at the bottom side: (OSC.: oscillator). 
The Sine generator block acts as a simple current minor in normal stimulation mode. 



Fig. 4.4 : The CMOS bündgap reference circuit. Q 1 and Q2 are CMOS we transistors. 
V hüs an approximate value of 1.26V. and is used to generate the reference curent I,,. 

are 



Fig. 4.6 : Schematic of the output stage wirh enhanced output impedünce current rnirror. 
IO1 and IO2 outputs are çonnectcd to electrodes. The prototype chip have only one 
channel. But  the current meiisurement system is designed in order to take into account 

Fig. 4.7 : Some measurement circuits: (a) peak detector. (b) Cm-C filter, (c) sample and 
hold circuit, (d) phase detector. 
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Fig. 4.8 : The current controlled oscillator with isolation module. Fbn.,,, signal allows to 
observe the signal F,,,. It is also used as the input for the frequency estimator block in the 
test mode (when TM is activated). 

t 

Clk, - CK 

,\teph 4 1 

R~ounte r  $ conv. - srun - C'K EN 

POR = 
- R  FSM re.st-z 
.r EN 

t 
POR' = '0' 

test-Z = 'O' 

f 

' POR: Pawer On Reset EVAL 

(b) 

Fig. 4.9 : Frequency and phase estimator. (a) Block diagnm; FSM : finite state machine: 
PIS conv: parallel to serial converter. (b) State diagam. 
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Fig. -1.10 : Bûndgap reference current variation with temperature and VDD. 
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Fig. 4.1 1 : Some modules of the design in a scm chain configuration. 
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Fig. 4.12 : Some simulation results of the of the chip. Signds are descnbed in the text. 



Fig. 4.13 : Synoptic diagram of the measurement process wiih an example of i 
extraction lrom measurements (T .7  1024ps; K=66kHdpA: gm= 1 SpAIV: CIL= 

mpedance 
1 MHz). 
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Fig. 4.14 : Layout of the implemented chip. Total active area is 0.6 mm2. Between pads 
and circuits, there are metal filling required by the used technology. 



Table 4.1 : Dimensions of individual current-mirror transistors ( k 3 p  for al1 
transistors). 

* Each line of the table represent transistor dimension calculations for one current 

i 

rnirror. Seven current rnirrors are used to produce a quarter of a complete sine petiod 
(360 degrees).That is the reason why e x h  angle is a multiple of (9017) degrees. 
** To obtain WT,,td, severril transistors in pmllel. with approximate width. are used for 
rnatching purpose. For instance, the first current mirror is made of six transistors of 2pm 
wide and three transistors of 1.95pm wide. 

a,*(degree) 

Table 4.2 : Supported modes of opention. 

1 ETC impedance module 

sin(a;) Asin( a, ) 

Measuremen t 

Test 1 Scan, rnux, and ad hoc techniques 

ETC impedance phase 

Monitoring 

Stimulation 

Required WTod 
(pm) 

- .  

Effective stimulation current 

ETC voltage 

Seven current ranges 

y- trim>*' 



4.3 COMPLÉIIIENTS SUR L'A~IPLIFICATEUR OPERATIONNEL 

L'amplificateur de la figure 4.15 a été utilisé pour réaliser certains modules, notamment 

le circuit de référence bandgap ainsi que l'étage de sortie. 

Figure 4.15 : Schéma de l'amplificateur opérationnel utilisé; tous les transistors sont de 
longueur lpm. 

C'est un amplificateur compensé ii deux étages comportant un tampon de sortie [99]. Le 

circuit de polarisation sur le coté gauche de la figure est le même pour tous les 

amplificateurs utilisés. Grâce à ce circuit de polarisation, la transconductance de tous les 

transistors de polarisation dépend uniquement de la résistance RB. Ainsi. la 

compensation devient indépendante de la tension d'alimentation et des variations de 

température. Dans le cas où la charge est purement capacitive, le tampon a été omis. 

L'étage différentiel a des transistors d'entrée PMOS, ce qui donne de meilleures 



performances en terme de pente maximale, fréquence unitaire et du bruit Llf. Le gain. la 

fréquence unitaire et la marge de phase de l'amplificateur réalisé sont respectivement de 

73 dB. 20 MHz et 73". ce qui assure un assez bon componement en boucle fermée. 

Enfin, nous avons minimisé l'offset en veillant à ce que le courant drain-source du 

transistor 47 soit égal au courant de polarisation lorsque les entrées sont à zéro. 

4.4 COMPLEMENTS SUR LA CELLULE GM 

La cellule Gm de la figure 4.16 constitue un bloc de base pour le filtre et le convertisseur 

tension-courant. Cette cellule a été réalisée à partir d'une paire diffërentielle linéaire à 

sources de tension flottantes [100]. Sa plage de linéarité ri étC optimisée. Ensuite. pour 

répondre i la contrainte de la tension d'alimentation réduite de 3.3 V. sa sortie a été 

modifiée à l'aide des miroirs de counnt de type ivicie nving cascode. À partir de la figure 

4.16. la tension diffirentielle VIn peut se mettre sous la forme: 

Y ,  = (Va, +VLS~)-(~GS,  +vm7) (4.19) 

La paire de transistors Q,-Q, traversée par un courant 1, se comporte comme un "super" 

transistor dont la tension grille-source V,,-,et la tension de seuil V, sont données par : 

'CS,-3 = 'GI -'û3 = 'GSI + 'GS3 (4.20) 

Vlih = Y b  + b p  (4.2 1) 



II est h noter que pour un transistor MOSFET, B est une constante qui dépend de la 

géométrie particulière du composant comme le montre l'équation (4.22). 

Figure 4.16 : Cellule de tnnsconductance linéaire à entrée différentielle. 

La paire Q,-Q, représente une source de tension flottante dont les équations sont 

similaires aux précédentes. à la différence qu'elle est traversée par un courant 1, fourni 

par le transistor Q,,, agissant en source de courant. Nous pouvons donc &rire : 
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En reportant les expressions des équations (4.20) et (4.23) dans l'équation (4.19). nous 

avons : 

ce qui implique: 

De la même manière, le courant 1, traversant la paire Q.-Q, peut s'exprimer : 

Les miroirs de courant formés par les transistors QI,-QI, d'une part et les transistors Q,,. 

QI,, QI, et Q,d'autre part permettent d'obtenir un counnt de sortie I,,u,donné par : 

I,,, = 1, - I2 = 2fl-3.vb.yn (4.27) 

d'où une trcinsconductance Gm égale à : 

Lü plage de linéarité qui est la zone dans laquelle aucun des courants 1, et 4 n'est nul. va 

de -V, ii V,, et peut donc être commandée par le counnt 1, (équation (4.23)). Ce courant 

permet également de contrôler la valeur de Gm comme le montre l'équation (4.28). 



CHAPITRE 5 

BILAN DES TRAVAUX EFFECTUÉS 

S. 1 PROTOTYPE RÉALISÉ AVEC DES COhlPOSANTS DISCRETS 

Cette première étape de nos travaux a été effectuée en collaboration avec Éric Schneider. 

étudiant en maîtrise qui travaille au sein de l'équipe de recherche Polystim. Le prototype 

réalisé visait i vérifier lissez rapidement et à fiüible coût notre technique de test de la 

boucle dcctrode-nerf. ainsi que l'acheminement des mesures vers l'extérieur de l'implant. 

La source de courant a été obtenue 1 partir d'un convertisseur numérique-analogique 

çommerciril suivi d'un convertisseur tension-courant i amplificateur opérationnel. La 

tension mesurée aux bornes des électrodes est convertie en fréquence par un oscillateur 

commandé par tension fabriqué avec des composants discrets. Il en est de même du 

transmetteur. Le système de numérisation quant à lui a été incorporé avec le contrôleur 

principal de l'implant dans des composants programmables FPGA (Field Programmable 

G«.re Arruy). Des tests ont montré une transmission des bits reflétant le contact 

électrodes-nerf à travers des obstacles tels que les mains. Ce qui était assez encourageant 

pour entamer la réalisation d'un circuit de vérification du contact électrodes-tissus 

entièrement intégré. 



5.2 INTERFACE DÉDIÉE d UN STIMULATEUR URINAIRE : PUCE ICDPMTEL 

Pm une stimulation appropriée de la vessie. i l  est possible de venir en aide aux patients 

souffrant des problèmes de miction et de rétention. Afin de s'assurer du bon 

fonctionnement des électrodes et de Ieur contact avec le nerf au cours de la stimulation. 

nous avons conçu. fabriqué et testé la puce ICDPMTEL. Elle a été réalisée avec la 

technologie CMOS 0.35 microns. 3.3V pour minimiser Iü surface de silicium requise. la 

consommation d'énergie et aussi parce que le stimulateur urinaire développé au sein de 

l'équipe de recherche Polystim utilise la même technologie. Le travail accompli a été 

présenté dans I'ünicle "An implrintnble measurement technique dedicated to the 

monitoring of electrodes-nerve contact in blüdder stimulütors" [101], que nous avons 

soumis pour publication à la revue a Mediciil Sr Biological Engineering Sr Computing )B. 

Les sections 5.2.1 et 5.2.2 décrivent brièvement la puce fabriquée (ICDPMTEL), ainsi 

que les résultats obtenus. 

5.2.1 Description et Fonctionnement 

La figure 5.1 présente le schéma simplifié de la puce. Le but de cette puce est d'effectuer 

une estimation de l'impédance du contact électrodes-nerf. D'une manière générale, la 

tension aux bornes des électrodes en contact avec le nerf est convertie en fréquence par 

un VCO (Voltase Controlled Oscillator), ensuite en un nombre binaire de 8 bits par le 

module numérique. Sur la figure 5.1, nous notons Ia présence de deux circuits de 

commutation dont l'un est prévu pour la stimulation (SSC), et l'autre pour l'étalonnage 

(CSC). Le premier a pour but de commander le courant qui traverse les électrodes 1 et 2, 



alors que le second utilise deux transistors dans leur 

résistances. Les transistors commandés par les signaux 

région triode pour simuler des 

(PS 1 .PS2) d'une part. et (PSR 1. 

PSR2) d'autre part (signaux interne à la puce), fonctionnent de façon mutuellement 

exclusive. Les premiers sont utilisés au cours de stimulations normales. alors que les 

deux autres sont activés lors du test du contact électrodes-nerf. La différence entre ces 

deux couples de transistors est que le premier est beaucoup moins résistif que le second. 

Test m d e  Test-CLh' Test - R 

Figure 5.1 : Schéma simplifié de la puce ICDPMTEL. 

En effet. pour que la tension VRC reflète l'impédance du contact électrodes-nerf, il est 

nécessaire que les tensions de drain des transistors commandé par les signaux NSl et 

NS2 soient ramenées à un niveau suffisamment bas pour que leur tension drain-source 

soit négligeable par rapport à Ia tension mesurée. Le module numérique est fait d'un 
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compteur, d'une machine à états, et d'un convertisseur parallèle-série. Les impulsions du 

signal provenant du VCO sont comptées pendant une durée fixée par la machine h états. 

5.2.2 Résultats de Test 

Après fabrication, la puce ICDPMTEL a été testée et les principaux résultats sont 

regroupés à la figure 5.2. et au tableau 5.1. 

4 

i Ch1 Freq 
: 55.58kHz 
i 

Impédance électrodes-nerf (MZ) 
c )  

Figure 5.2 : Résultats de test : a) Signal FJmesure d'une faible impédance) ; b) Signaux 
test-CLK (en haut) et Serid (en bas) (transmission sérielle des données); c) courbe 
impédance-fréquence expérimentale; d) microphotographie de la puce fabriquée. 



Les tests ont été effectués sur le modèle RC parallèle du contact électrodes-nerf. Selon 

les valeurs des composants utilisés. nous avons identifié trois plages de fréquences 

comme l'indique le tableau 5.1. Ces plages correspondent aux situations de court-circuit. 

de conditions normdes et de circuit ouvert au niveau du contact électrodes-nerf. 

Tableau 5.1 : Plages de fréquences prévues et valeurs des composants du modèle 
élec trode-nerf utilisé. 

La figure 5.2 a) présente la sortie de l'oscillateur dans le cas de la mesure d'une faible 

impédance. La transmission sérielle de la sortie de I'évaluateur de fréquence pour une 

impédance d'environ 3 kS2 est présentée à la figure 5.î.b). La figure 5.1 c) montre la 

courbe impédance-fréquence obtenue à partir des points expérimentaux et tracée avec le 

logiciel Matlab. Enfin. nous avons à la figure 5.2.d). une microphotographie de la puce 

fabriquée, qui a une surface de O,I mm' (surface des circuits actifs). 

l /  
2/ 
3/ 

La puce décrite à la section précédente présente d'intéressantes caractéristiques. telles 

qu'une faible surface, une faible consommation d'énergie, un système d'étalonnage 

intégré, une assez bonne linéarité, mais elle ne donne qu'une estimation de l'impédance 

Court-circuit 
Nominal 

Circuit ouvert 

Plage de fréquence 

50-60  HZ 

Composants du modèle 

R 
47Q 

C 
- 

ZOnF 1 

3.7pF 
60 - 150 kHz 

300 kE4z 
L kQ 
24kQ 



120 

électrodes-nerf. Nous avons donc entrepris le design d'une nouvelle puce (ICDPMIMC). 

dédiée h un stimulateur intracortical, qui permet la mesure d'une impédance complexe. 

l'estimation du courant de stimulation effectif et le monitoring de la tension d'électrode. 

Cette puce soumise pour fabrication. a été amplement détaillée au chapitre 4. Cependant. 

pour parvenir à un produit fini. nous avons suivi une méthode et des techniques de 

design assez rigoureuses. 

Lors du dessin des masques. en plus des règles standard de design, plusieurs contacts 

sont nécessaires ii la connexion des couches. Ces contacts, disposés de façon régulière. 

permettent d'assurer l'uniformité du potentiel sur les larges couches. Pour éviter un 

impact de la dispersion des propriétés du substrat sur le componement du circuit. 

certains composants doivent Ctre disposés d'une façon assez spéci fique pour assurer un 

appariement adéquat. De même. de faux composants (diirnniy crlls) doivent apparaître 

aux extrémités de certaines structures. La partie analogique doit être protégée du bruit 

provenant de la partie numérique. Ces deux parties ne doivent d'ailleurs pas utiliser les 

mêmes alimentations. Après le dessin des masques, il est important de faire. soit une 

extraction des composants créés suivie d'une simulation, soit une companison des vues 

schématiques et masques du circuit à l'aide de l'outil LVS de Cadence. 

Chaque bloc de la partie analogique a été simulé, dessiné et resimulé après extraction. 

Ensuite. les différents blocs ont été assemblés pour former un module analogique, qui a 

été par la suite testé. Pour ce qui est des fils d'interconnexion, nous avons choisi le métal 

1 pour les lignes d'alimentation, le métal 2 pour les connexions verticales le métal 3 pour 
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les connexions horizontales. La partie numérique a quant à elle été codée en VHDL. 

simulée. et synthétisée. Ensuite, nous avons procédé au placement de tous les blocs. 

Bien que le placement et routage s'est fait de manière automatique, nous avons disposé 

les cellules, les plots et les entréeslsorties de la partie analogique, de telle sorte que leurs 

liaisons deviennent presque naturelles. Cette façon de faire est bénéfique pour 

l'optimisation de la surface et permet d'éviter des fils trop longs. Pour finir, l'aspect 

testabilité doit être gardé 1 l'esprit au cours de toutes les phases de conception. Si la 

testabilité des modules numériques devient de plus en plus standardisée. i l  n'en est pas 

de même pour les blocs analogiques. 

Nous avons jusqu'à présent présenté des systèmes de mesure pour un seul contact 

électrodes-tissus. Le nombre d'électrodes des implants augmente au fi 1 du temps. C'est 

ainsi qu'un implant visuel devra gérer un nombre aussi élevé que 625 électrodes. Nous 

ferons ici une étude préliminaire pour interconnecter plusieurs électrodes aussi bien au 

stimulateur qu'aux circuits de mesure. 

Les architectures classiques des démultiplexeun sont présentées aux figures 5.3 a) et 5.3 

b). Pour un nombre d'électrodes égale à 625. la solution de la figure 5.3 a) exigerait 2û46 

portes de transmission et dix niveaux de sélecteurs. alors que celle de la figure 5.3 b) 

nécessiterait un décodeur de 10 vers 1024. Mais l'obstacle principal avec ces deux 

architectures est que la stimulation ne peut se faire qu'à un seul site à la fois. Ce dernier 



problème est résolu avec l'architecture de la figure 5.3 c) proposée par Kelly et Nomann 

[103]. Dans leur système, des temporisateurs sont intégrés pour contrôler la durée des 

phases. Cependant, dix bits sont nécessaires pour sélectionner un site de stimulation sûr 

dans le cas où le nombre d'électrodes est de 625. 

Figure 5.3 : Quelques architectures de démultiplexeurs. ~ = 2 "  est le nombre total 
d'électrodes. a) à portes de transmission; b) avec décodeur; c) segmentée en plusieurs 
canaux de 8 électrodes chacun. 
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Nous proposons la structure de la figure 5.4 avec un nombre de canaux m tel que m*m 

soit égal au nombre d'électrodes N. Chaque carreau sur la grille représente une électrode 

avec son système de connexion. Le décodage est remplacé par une phase de 

programmation des registres. Une fois les registres chargés de façon sérielle, ils sont 

connectés en boucle. et peuvent ainsi permettre une sélection séquentielle. A tout 

moment. un seul site doit être actif sur un canal. Les schémas détaillés correspondant 1 

une matrice de 8*5 électrodes sont présentés à l'annexe E. Cette approche, assez simple 

en termes d'occupation de surface. offre de nombreux avantages: i l  existe un seul 

interrupteur entre le signal et chacune des électrodes: aucun décodeur n'est nécessaire. i l  

en est de même pour les bits de sélection: i l  est possible de sélectionner une électrode ou 

un groupe dtÇlectrodes précis. 

Figure 5.4 : Schéma de principe du système de démultiplexage proposé. 



CONCLUSION 

Au cours de ce projet de maîtrise, nous avons fait l'étude du contact électrodes-tissus, 

nous avons proposé des circuits de caractérisation de ce contact en vue d'améliorer la 

sécurité et la fiabilité des stimulateurs neurornusculaires implantables. Ce travail qui 

touche des domaines aussi variés que l'anatomie, la physiologie. i'électrochimie et la 

micro-électronique nous a permis de comprendre le système nerveux et l'interacrion 

entre les matériaux et les tissus nerveux. La revue de littérature nous a édifié d'une p u t  

sur l'importance du contact électrodes-tissus dans le processus de stimulation et d'autre 

part sur la pénurie des travaux dédiés à la cmctérismion de ce dernier. surtout en ce qui 

concerne les stimulateurs implantables. De plus, la dispari té observée dans les protocoles 

expérimentaux et par conséquent sur les résultats a été un obstacle majeur à notre effort 

de synthèse. Une revue des modèles électriques de l'interface electrodes-tissus proposées 

depuis le début du vingtième siècle a été effectuée. afin de mieux appréhender son 

comportement f ~ c e  aux stimulations et d'identifier les paramètres qui ont une influence 

sur son impédance. 

En nous basant sur les expériences d'électrochimie, les recherches biomédicales. et sur 

nos propres analyses. un certain nombre de techniques de caractérisation a été recensé. 

P a  les techniques identifiées on retrouve: la mesure d'impédance du contact 

électrodes-tissus. la mesure de Iû tension d'électrode. les mesures par impulsions. la 

mesure de la quantité de charge par phase et du déséquilibre de charge dans le cas des 

impulsions de stimulation bipulaires, la caractérisation par variation d'un panmètre de 
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stimulation et la caractérisation par mesure des potentiels nerveux. Même si ces 

méthodes. pour la plupart, ne sont pas nouvelles. notre travail a consisté à proposer des 

techniques d'intégration. à les adapter aux stimulateurs et à les rendre entièrement 

implantables. Nous avons ensuite entrepris la mise en œuvre pratique de ces techniques 

avec des circuits électroniques. 

Un prototype avec des composants discrets et programmables a été réalisé et testé en 

Iriboratoire. Il visait à vérifier Iri technique de mesure d'impédance ainsi que la 

transmission de l'information vers l'extérieur. Les résultats obtenus n'ont laissé aucun 

doute sur l'cfficacite de Iü technique quant à l'évaluation de l'état du contact électrodes- 

tissus. Cependant. la réalisation d'une version entièrement intégrée du circuit n'a pas été 

une sinécure. En effet. les circuits proposés devaient s'intégrer de façon harrnonieuse à 

l'architecture existante du stimulateur, Ensuite, une tension d'alimentation réduite de O i 

3.3V. nécessaire pour la minimisation de la puissance consommée, ne facilite pas la 

tâche dans la conception des modules analogiques avec la technologie CMOS utilisée. 

Lü très grande impédance des micro-électrodes nous a donné matière à réflexion quant à 

ce qui est de sa mesure. Afin de minimiser l'influence du bruit Ion de la transmission par 

lien tnnscutrinné, toute information mesurée devait être numérisée. Les architectures 

adoptées devaient enfin être de faible complexité tout en restant performantes. Toutes 

ces difficultés et bien d'autres ont été surmontées. Nous avons réalisé une première puce 

(ICDPMTEL), dédiée h un implant urinaire. qui a été fabriquée et testée avec succès. 

Ensuite, une seconde puce (ICDPMIMC), plus performante que la première. s été 
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complétée. Elle est dédiée à un stimulateur intracortical, et est présentement en cours de 

fabrication. 

La puce ICDPblTEL est dotée d'un système de calibrage intégré. Son architecture est 

compatible avec celle du stimulateur existant. Elle permet d'estimer. entre deux 

stimulations. I ' i  mpédrince de la boucle électrodes-nerf et la convertit en nombre binaire 

avec une tissez bonne linéarité. Cette puce occupe une très faible surface. elle est sans 

danger pour les tissus. entièrement testcible et ne consomme pas d'énergie pendant la 

stimulation normiile. La puce ICDPMIklC. quant 3 elle. mesure avec précision 

l'impédance çcrnplexr du con tact électrodes-tissus. possède un circuit de référence de 

courant et un nouveau générateur de courant sinusoïdal. Elle permet en plus de mesurer 

le couriint de siirnulation effectif ainsi que la tension d'électrode. Bien qu'une bonne 

étape soit ainsi franchie. de nombreux travaux restent h faire pour parvenir un 

stimulateur complètement intégré. notamment la finalisation du système de sélection des 

électrodes. la mise au point d'un système de transmission bidirectionnel. l'intégration du 

système d'enregistrement des signaux, leur adaptation au contrôleur principal, et 

finalement les tests in vivo. 

Une amélioration à la technique de mesure d'impédance serait de retourner une 

impédance absolue. c'est à dire indépendante du courant utilisé. Des méliontions 

peuvent également être apportées dans le but de rendre le bloc de mesure autonome. II 

serait ainsi intéressant d'expérimenter de nouvelles techniques de test comme la 

technique du built-in self test (BIST). Ce qui poum réduire la quantité d'informations à 
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transmettre. Le travail accompli reste cependant une porte ouverte sur le retour 

d'informations des systèmes entièrement implantables. Cette rétroaction est gage de 

fiabilité, mais aussi de sécurité dans la stimulation. 
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ANNEXE A 

SIiCIULATIONS DU MODÈLE ÉLECTRIQUE DE L'INTERFACE 

ÉLECTRODE-TISSUS 



Fréquence (Hz) 

Figure A-1 : Effet de la résistance due aux tissus sur l'impédance de I'interface. 
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Figure A-2 : Effet de la capacité de la double couche électrochimique sur l'impédance de 
l'interface. 
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Figure A-3 : Effet du coefficient de Warburg sur l'impédance de l'interface. 
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Figure A 4  : Effet de la résistance fxadique sur l'impédance de l'interface. 



ANNEXE B 

RESCTLTATS DE SIMULATIONS DE L'EVALUATEUR DE FRÉQUENCE E'T 

DE PHASE 
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Figure B-2 : Simulation de l'évaluation de fréquence (l/4). 
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Figure B-3 : Simulation de I'évduation de fréquence (2/4). 



Figure B 4  : Simulation de l'évaluation de fréquence (3/4). 



Figure B-5 : Simulation de l'évaluation de fréquence (4/4). 



Figure B-6 : Simulation de l'évaluation de phase (1/3). 



Figure B-7 : Simulation de I'évduation de phase (213). 





ANNEXE C 

SCHÉMAS ET MASQUES DE LA PUCE ICDPMTEL 
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Figure C-1 : Schéma bloc de la partie analogique. 



Figure C-2 : Schéma logique globale de la puce (ICDPMTEL). 



figure C-3 : Masques de la partie analogique. 



Figure C 4  : Masque global de la puce ( ICDPMTEL). 



ANNEXE D 

SCHÉMAS ET MASQUES DE LA PUCE ICDPMIMC 



Figure D-1 : Schéma du générateur de sinus et de l'étage de sortie. 



jili jiii 
1 1 ,  I I  I 

I I I  ! ( I l  

t I 
L I  i 

Figure D-2 : Schéma bloc de I'évduateur de fréquence et de phase. 



Figure D-3 : Schéma bloc de la partie analogique. 



Figure D I  : Schéma logique global de la puce ICDPMZMC (112). 



Figure D-5 : Schema logique global de la puce ICDPMIMC (2/2).  



Figure D-6 : Masques du bloc analogique. 
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Figure D-7: Masques du module numérique. 



Figure D-8 : Masque global de la puce (ICDPMIMC). 



ANNEXE E 
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Figure E- 1 : Système de sélection d'une matrice de 8*8 électrodes (112) 



a) Schéma d'une cellule à électrode (E cell) 

b) Schéma d'un sélecteur de canal 
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Figure E-2 : Système de sélection d'une matrice de 8*8 électrodes (32)  
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Figure E-3 : Système de sélection des colonnes ( I D )  



a) Circuit de génération des simaux SsCol@l et SsColtb? 

SsCol A 

b) Registre de sélection de colonne (RsCol) 

C) Circuit de commutation (SwC) 
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Figure E 4  : Système de sélection des colonnes (Z2) 
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Figure E-5 : Système de multiplexage des canaux (1/2) 



a) Cellule de contrôle du rnultiplexage (MuxCnl) 
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Figure E-6 : Système de multiplexage des canaux (Y?) 
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Figure E-7 : Système de connexion à la contre-électrode ( IR)  



a) Multiplexage à la contre-électrode 

sel-Gnd Di ff-A bs S par 
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Figure E-8 : Système de connexion à la contre-électrode (312) 




