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Lexigque

ARDE : Aspect Ratio Depending Etching ou gravure dépendante du facteur d'aspect

BCI/BMI : Brain Computer Interface / Brain Machine Interface

CEA : Commissariat a I’Energie Atomique

CPG : Central Pattern Generator ou centres générateurs de rythme

DRIE: Deep Reactive lon Etching ou Gravure ionique réactive profonde

EIS: Electrochemical Impedance Spectrocopy ou spectroscopie d’impédance
électrochimique

GDRIE: Glass Deep Reactive lon Etching ou Gravure ionique réactive profonde du verre

HF : HydroFluoric acid ou acide fluorhydrique

IDV : Institut De la Vision

IMS : Intégration du Matériau au Systéme

LFP : Local Field Potential ou potentiel de champ local

MEA: Micro-Electrode Arrays ou matrice de micro-€électrodes

MEB : Microscope Electronique a Balayage

MO : Microscope Optique

OCT : Optical Coherence Tomography ou tomographie optique cohérente

PA : potentiel d’action ou spike (en anglais)

PECVD : Plasma-Enhanced Chemical VVapor Deposition ou dép6t chimique en phase vapeur
assisté par plasma

P1 : polyimide

PCB : Printed Circuit Board (circuit imprimé)

RIE: Reactive lon Etching ou Gravure ionique réactive

SOG : Silicon-On-Glass

SOl : Silicon-On-Insulator ou silicium sur isolant

UV : Ultra-Violet






Introduction génerale

Les interfaces neuro-électroniques telles que les MEA (Micro-Electrode Arrays ou
matrice de micro-€électrodes) se sont beaucoup développées particulierement pour des
applications en neuroprothése qui améliorent une situation de handicap et offrent un certain
confort et une meilleure qualité de vie. Des progres significatifs ont été réalisés dans le
développement de prothéses neurales par les ingénieurs biomédicaux et les neuroscientifiques
qui, a travers le monde, continuent d’améliorer le design et la réalisation de dispositifs
existant et de développer de nouveaux dispositifs de protheses et des interfaces cerveau-
machine (BMI ou BCI). On peut citer quelques dispositifs prosthétiques sensoriels: implants
visuels [1], implants cochléaires [2], implants mésencéphale auditif, stimulateur de moelle
épiniére [3]; et également des dispositifs prosthétiques moteurs: stimulation cérébrale
profonde [4], contrdle du cerveau et interface de perception, électro-stimulation cardiaque [5].
Les avancees conjointes en ingénierie biomédicale, technologies de microfabrication et
neurosciences ont donc ainsi conduit a ces nombreux développements de nouvelles interfaces

bio-électronique.

Les travaux de développement et de fabrication de MEA a I’ESIEE reposent sur un
savoir-faire acquis depuis plusieurs années. En collaboration avec I’Institut de la Vision (IDV)
de Paris, I’Institut des Neurosciences Cognitives et Intégrative d’Aquitaine (INCIA), le
laboratoire d’Intégration du Matériau au Systeme (IMS) de Bordeaux et le CEA LCD
(Laboratoire Capteur Diamant) de Saclay, nous travaillons sur différents projets
(ANR : HYRENE, européen: NEUROCARE, ITMO!: IMPLANT) pour concevoir et
fabriquer de meilleures interfaces pour I’enregistrement et la stimulation électrique de cellules
électrogéniques, c’est-a- dire de cellules ayant la capacité de produire une activité électrique,

telles que la rétine, les nerfs.

Cette thése, transversale par rapport a ces différents projets, aura pour objectif de concevoir,
fabriquer et caractériser plusieurs types de matrices de micro-électrodes (MEA) rigides ou
souples suivant les applications visées in-vitro et in-vivo. Elle s’intéressera tout

particulierement a deux types d’applications a des fins de réhabilitation fonctionnelle : la

! Institut Thématique Multi-Organismes



réhabilitation motrice pour permettre aux personnes paralysees de retrouver leurs propres
fonctions motrices et la réhabilitation sensorielle pour permettre aux personnes malvoyantes
de recouvrer la vue a travers le développement respectif de MEA tridimensionelles de type
fourchette et d’implants rétiniens souples.

Ces MEA qui assurent I’interface entre le systéme biologique et le dispositif électronique,
sont utilisées pour la conversion des réponses biologiques telles que 1’acquisition et la
stimulation de signaux neuronaux. Selon les applications, les contraintes seront différentes :
dans le cas des implants rétiniens, il s’agira de fabriquer des électrodes sur des supports
souples qui permettront 1’enregistrement et 1’activation indépendante des neurones tandis que
pour les MEA rigides de type fourchette, les électrodes devront pénétrer les tissus et
enregistrer et stimuler des neurones se situant dans différentes épaisseurs du tissu.

Une partie importante du travail consistera a mettre en place, stabiliser et optimiser des
procédés de fabrication et de caractérisation des MEA adaptées a chacune des applications
envisagees. Les différents procédés développés seront décrits dans ce rapport.

Et enfin, la partie finale de ce travail sera de tester in-vitro les MEA rigides et in-vivo les
MEA souples (implants rétiniens) fabriquées au cours de cette thése, ou I’évolution de ces

derniéres dans I’ceil de rat pourra étre suivie durant toute la durée de I’implantation.

Ces travaux se diviseront avant une conclusion générale selon les 4 chapitres suivants:

Chapitre 1 :

Interfaces neuro-électroniques ou un état de I’art des différentes MEA sera présenté.

Chapitre 2 :

Développement, réalisation et caractérisations électrochimiques de MEA rigides

Chapitre 3 :

Développement, réalisation et caractérisations électrochimiques de MEA souples

Chapitre 4 :

Expériences biologiques avec les différents types de MEA fabriquées

10



Chapitre 1 : Interfaces
neuro-electroniques

Une interface est une limite commune a deux systemes permettant des échanges entre
ceux-ci. Ainsi, une interface neuro-électronique, telle qu’une MEA (Micro-Electrode Array),
est un dispositif permettant a un circuit électronique d’échanger, d’interagir avec des
neurones. Cette communication peut étre suivant le besoin, unidirectionnelle ou
bidirectionnelle, c'est-a-dire que des stimulations électriques et/ou des détections de signaux
neuronaux peuvent étre réalisées par des MEA. Ces dernieres se présentent sous différentes
formes, rigides ou souples et planaires ou tridimensionnelles, et connaissent différentes
applications in-vitro et in-vivo. Les MEA non-implantables sont par exemple utilisées dans la
recherche en neurophysiologie fondamentale pour le recueil d'informations codantes dans le
réseau neuronal et la pharmacologie pour le test de drogues [6]. Elles ont permis le
développement ultérieur de MEA implantables employées a des fins de réhabilitation
fonctionnelle pour restaurer des fonctions motrices et sensorielles en vue d’améliorer la

qualité de vie humaine (Figure 1).

Réhabilitation fonctionnelle

Stimulation de
moelle épiniére
Tétraplégie,
hémiplégie

3

b)
R 0 I

Stimulation épicorticale du cerveau

Stimulation profonde du cerveau

(ARSI
» f,?:.’..v?? —

&=t V0T J

| I fin o
Medtronic

, ::.' /

Implant rétinien

COChloay

Pixium Vision Implant cochléaire

w o =/

Figure 1 - Exemples de MEA implantables pour des applications in-vivo
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Dans ce chapitre nous décrirons la structure et le fonctionnement général d’un neurone a
partir desquelles diverses interfaces neuro-électroniques se sont développées. Dans le cadre de
notre travail, nous aborderons deux exemples plus spécifiques de neurones, ceux constituants
les nerfs de la moelle épiniére et ceux présents dans la rétine afin de mieux comprendre

I’intérét de développer de meilleures interfaces neuro-électroniques.

1. Le neurone

1.1 Structure et fonctionnement

Les neurones organises en réseau sont des cellules excitables électriquement qui regoivent,
traitent et transmettent des informations a travers des signaux électriques et chimiques. Il en
existe plus de 200 différents types mais tous possédent une structure générale se composant
de 4 parties : les dendrites, le soma ou corps cellulaire, I’axone et les synapses (Figure 2). Les
dendrites établissent des contacts avec les axones d’autres neurones et recoivent des
informations (signaux électrochimiques) provenant de ceux-ci. Ces informations sont traitées
par le soma qui peut générer un flux d’information électrique appelé influx nerveux,
potentiels d’action (PA) ou spike (en anglais) qui se propage vers I’axone. Ce dernier, entouré
d’une gaine isolante de myéline, assure le transfert de I’information aux autres neurones.
L’information est enfin transmise aux Synapses qui sont des points de communication

électrique et chimique vers les autres neurones. [7]

Dendrites

MNoyau Synapses

Gaine de myeline

Direction de l'influx nerveux

Figure 2 — Structure d’un neurone (ChemBioDraw Ultra 12.0).

Nous nous intéresserons particulierement a ces informations électriques sous forme de PA
qui codent I’information nerveuse et qui sont a I’origine de I’ensemble de nos mouvements,

pensees, et sensations.
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1.2 Le potentiel d’action

Le potentiel d’action (PA) est generé suite a différentes réactions dans la membrane
bi-lipidique du neurone (Figure 3). La stimulation électrique suffisante d’un neurone entraine
un changement brusque du potentiel de repos de sa membrane neuronale (Vm), di a
’ouverture de ses canaux sodium provoquant un afflux d’ions sodium (Na*) dans le neurone :
c’est la dépolarisation de la membrane. Lorsque la quantité d’ions sodium atteint un seuil
d’activation (potentiel Ena+), cette dépolarisation, qui est le phénoméne a ’origine de
I’apparition d’un potentiel d’action, est totale. Pendant cette période d’environ 1 ms, un
deuxiéme stimulus ne déclencherait pas un second PA. Puis survient la phase de
repolarisation de la membrane vers 2 ms qui a pour but de ré-équilibrer progressivement la
quantité des charges électriques de la membrane du neurone : les canaux sodiques s’inactivent
tandis que les canaux potassiques (K") s’ouvrent provoquant un afflux d’ions K* hors du
neurone. Vers 3 ms, les canaux potassiques sont ouverts et laissent sortir plus d’ions
potassium qu’il n’est rentré d’ions sodium dans le neurone ce qui crée une hyperpolarisation
de la membrane. Vers 4 ms, tous les canaux sont fermés et le potentiel tend de nouveau vers

le potentiel de repos (V).

Potentiel (mV) Nombre de canaux ouverts par pm?
de membrane neuronale
Enat 4
Dépolarisation Repolarisation
0+ —140
Temps

Seuil de latence 20

euil | L Sl N\ —

d'activation i +

’\N‘W 1 ‘ /Canaux Na
Vi . . : : ' o
e b0 b 1 |

| 0

Stimulation

Tem;;s (ms)

‘ ‘ L | \
1 2 3 4 5

bilipidique ot K
neuronale (
\
1

Figure 3 — Etapes engendrant un potentiel d’action : a 0 ms, la membrane est au repos (potentiel
Vm); a 1 ms, dépolarisation de la membrane; & 2 ms, repolarisation de la membrane; a 3 ms,
hyperpolarisation de la membrane; a 4 ms, le potentiel tend vers Vm.

_

Canal Na* Canal K*

Le neurone peut ainsi transmettre des informations aux autres neurones sous forme de PA
d’amplitude invariable mais dont la fréquence seule varie c'est-a-dire le nombre de PA émis

par seconde. L’information est donc codée par la fréquence des PA qui dépend de I’intensité
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de la stimulation. Plus cette derniére est élevée (information importante), plus la fréquence
augmente [8].

Les PA d’un seul et unique neurone sont difficilement mesurables (excepté avec la
technique du patch clamp? qui est invasive pour la cellule [9]) contrairement aux courants
électriques appelés potentiels de champ local (LFP ou Local Field Potential) engendreés par les
activités électriques d’un groupe de neurones qui eux sont plus facilement détectables.

Ainsi, la compréhension des échanges neuronaux a conduit au développement des interfaces
capables a la fois de stimuler et de détecter des signaux neuronaux. Ce sont ces signaux (PA
et LFP) qui sont intéressants a mesurer et que I’on veut provoquer et/ou reproduire selon les
applications visées. Effectivement, de nombreuses applications découlent des propriétés du
neurone notamment dans le domaine de la neuroprothese et des interfaces cerveau/machine ou
I’utilisation de MEA vise a restaurer une connexion sensorielle ou motrice rompue lors d’un
accident ou d’une maladie. Nous verrons dans la partie suivante quelques exemples de ces
MEA existantes dans la littérature (au niveau commercial et recherche) avec leurs
applications, les différents matériaux qui les composent et leurs performances lorsque celles-

ci sont reportées.

2. Les différentes matrices de micro-¢lectrodes (MEA)

2.1 Généralités

En général, une MEA (Figure 4) est composée d’un substrat qui peut étre rigide ou souple
sur lequel est déposée une couche de métal qui constituera les électrodes (planaires ou
tridimensionnelles), pistes et plots de contacts. Une passivation (ou couche isolante) vient
ensuite isoler les pistes du milieu physiologique afin de permettre 1’étude
(enregistrement/stimulation) d’un tissu biologique.

Au fur et a mesure de ce chapitre, nous verrons qu’en fonction des combinaisons utilisées
allant du matériau a la structure planaire ou tridimensionnelle des électrodes et en passant par
de nombreuses formes et types des substrats, nous obtiendrons différentes MEA qui seront

alors plus destinées a des applications in-vitro ou bien in-vivo.

? Enregistrement des signaux électriques d’une cellule a I’aide d’une micropipette en verre (remplie dune
solution conductrice) servant d’électrode
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L|qu1§e physiologique l Anneau en verre
N e .~ Couche isolante

Stimulation '
@ "< Pistes métalliques
Enregistrement \ <— Substrat (rigide ou souple)

Electrodes 3D

Electrodes planaires

Figure 4 — Principe d’une MEA.

Dans un premier temps, nous nous intéresserons aux MEA planaires rigides qui ont été les
premiéres a se développer, puis aux MEA tridimensionnelles rigides (avec deux geométries
principales sous forme de micro-pointes et de fourchette) qui sont apparues apres et enfin aux

MEA souples qui répondent a certains besoins insatisfaits par les MEA rigides.

2.2 Les MEA planaires rigides

Les MEA planaires rigides ont été les premieres a étre concues pour des applications
in-vitro afin d’aider a la compréhension des neurones en analysant de fagcon non-invasive des
tissus tels que des explants de rétine, de moelle épiniere, des coupes fines de cerveau,....
L’intérét principal de ces MEA est I’étude des activités électriques des réseaux de neurones
sur une longue période [10] et sur une large population de neurones contrairement aux
techniques de patch clamp [9].

Quelques exemples de ces MEA sont regroupés dans le Tableau 1. On peut remarquer
I’utilisation de différents matériaux d’¢€lectrodes tels que le platine noir (Pt noir), I"oxyde
d’iridium (IrOx), I’oxyde d’indium-étain (ITO), le nitrure de titane (TiN). Le choix du
matériau de 1’¢électrode est particuliecrement important car il définit la qualité de
I’enregistrement ou plus le matériau sera rugueux (Pt noir, ITO, TiN), meilleur sera
I’enregistrement ; mais également la qualit¢ de la stimulationou plus la capacité
d’accumulation des charges électriques a la surface de 1’électrode sera grande, plus il sera
possible d’injecter une grande quantité de courant. Ces propriétés en enregistrement et en
stimulation de 1’¢électrode sont respectivement liées a son impédance et a sa capacité de
double couche que nous aborderons plus en détail dans le prochain chapitre.

Quant aux substrats utilisés, la plupart des MEA sont realisees sur du verre car il est
biocompatible et transparent (idéal pour réaliser des imageries biologiques). De plus, le verre

est un isolant électrique contrairement au silicium qui est un semi-conducteur et qui nécessite
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une étape supplémentaire pour le rendre isolant afin d’éviter tout courant de fuite par le

substrat.

MEA 2D rigides Application Référence

Université de Stanford, 1997 [11]

f;?‘ %‘my‘.@v -‘«'ﬂ:/ﬂ@

s L‘ 1 mm
Substrat rigide en verre Enregistrement et (g
36 électrodes en IrOx de stimulation de
10 um recouvertes de moelle épiniére de
platine noir hamster

1oim.

Univers 003”[}‘“2]

Substrat rigide en verre

- 61 électrodes de 5 um

- 519 électrodes en ITO,
par e-beam

Enregistrement
d’un explant de
rétine

[13]
Substrat rigide en verre | Enregistrement de
64 électrodes en Pt noir de | neurones corticaux
50 pm d’un embryon de
Impédance : 7 a 10 kQ souris

Dévelopé par I’Institut de recherche NMI de
Reutlingen, 2003 [6], [14] et commercialisé par
MCS

Substrat rigide en verre Enregistrement 11U /—4,/—\

60 électrodes de 30 um en | d’une culture d’un
TiN réseau neuronal de
I’hippocampe

Tableau 1 — MEA planaires rigides
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On note egalement que la répartition, la densité, la taille et la forme des électrodes sont
différentes en fonction des applications biologiques pour étre au plus pres des cellules
¢tudiées. Cependant, les MEA planaires ne peuvent qu’étudier les neurones présents qu’a la
surface du tissu d’ou la nécessité de créer des MEA plus invasives avec une structure
tridimensionnelle des électrodes et/ou des substrats pour accéder aux neurones situés dans

I’épaisseur du tissu.

2.3 Les MEA tridimensionnelles rigides

Les MEA tridimensionnelles rigides peuvent se présenter sous forme de deux géométries
différentes, avec micro-pointes (Tableau 2) et avec fourchettes (Tableau 3) pour pénétrer en
profondeur les tissus biologiques afin notamment de traverser les tissus morts et/ou certains
type de cellules gliales a la surface des tissus biologiques et d’étre au plus pres des neurones
d’intérét. Elles sont utilisés pour des applications in-vitro et également in-vivo.

Les MEA plus pénétrantes offrent donc la possibilité d’enregistrer et de stimuler les
neurones situés a différentes profondeurs dans le tissu biologique. Certaines formes de MEA
sont plus complexes telles que celles de I’Université de 1’Utah réalisées en 2008, présentent
différentes hauteurs importantes d’électrode sur des substrats de formes courbées pour par
exemple avec un nerf, le pénétrer tout en épousant sa forme cylindrique. Ces procédés de
fabrication pour structurer les électrodes et également le substrat sont plus compliqués que
ceux des MEA planaires rigides.

On remarque que dans les publications, la majorité des MEA effectuent des enregistrements
de signaux biologiques mais peu stimulent électriquement du tissu biologique.

Il existe d’autres dispositifs d’enregistrement de signaux bio-électriques tels que les

transistors [15] que nous n’aborderons pas dans le cadre de cette thése.
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MEA 3D rigides

Application

Référence

Substrat rigide en silicium
100 électrodes en :
Platine (impédance ~400 kQ a 1
kHz)
ou
Oxide d’iridium (impédance ~50
kQ a1 kHz)

Enregistrement d’un
cortex cérébral d’un
chat [16]

Développée par 1’université de I’Utah
(1989), commercialisée par Blackrock
microsystems, 2008 [17]

Substrat rigide en silicium
34 électrodes tridimensionnelles
de 47 um de hauteur dont 15 pm
des pointes en platine (270 um?)
sont exposés
Impédance :
Module : 470+23 kQ
Phase : -83+0.5°

Enregistrement d’un
réseau neuronal de
I’hippocampe

Substrat rigide en silicium
60 électrodes tridimensionnelles
de 60 um de hauteur dont 40 um
des pointes en platine sont
exposés

Enregistrement d’un
réseau neuronal de
I’hippocampe

Substrat rigide en silicium
144 électrodes en iridium
de différentes hauteurs comprises
entre 0,15 mm et 1,5 mm dont 15
a5 um des pointes sont exposées

Prévue pour les
protheses rétiniennes et
neuronales mais pas
encore testée

Tableau 2 — MEA tridimensionnelles rigides
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MEA fourchette

Application

Référence

Substrat en silicium ou polyimide
Iridium, platine ou or
8 & 64 électrodes

Enregistrement/Stimulation
in-vitro et in-vivo

Neuronexus [21]

LIl

Substrat en silicium

Fourchette de 4 dents d’électrodes
en Iridium

Impédance d’une électrode de
9x9um?2: 1-2 MQ

Enregistrement in-vivo du
cortex auditif d’un porc

Agilent Technologies, 2001 [22]

©

S ol

Les fourchettes peuvent étre montées
en matrice de 4x4

Substrat en silicium
64 électrodes en iridium

Enregistrement in-vivo de
I’hippocampe d’un rat

Université du New Jersey et du
Michigan, 2003 [23]

Substrat en silicium

4 dents de 4 electrodes en platine
10 pum de diametre

Impédance : 1,5 MQ a 1kHz

Enregistrement du cortex
d’un rat

Institut de technologie de Californie,

2005 [24]
N ™~
\ y
\
2mm long probes
4mm long probes /
100m

8mm long probes

-

Substrat en diamant intrinseque
1 dent de 6 électrodes en diamant
dopé de 5 a 150 um de diamétre
Impédance d’une électrode de 30
pm de diamétre: 70 kQ a 1kHz

Enregistrement in-vivo du
cortex auditif d’un porc

Université du Michigan et Hong Kong
Applied Science and Technology
Research Institute Company Limited,
2011 [25]

r——_'_ H’A"

Tableau 3 — MEA pénétrantes de type fourchette




2.3.1 Contexte de la recherche sur les MEA rigides

Il y a plus de 9,7 millions d’handicapés moteurs en France [26] et actuellement il existe des
moyens pour améliorer I’autonomie des personnes paralysées (tétraplégiques®, paraplégiques®
et hémiplégiques®) tels que les outils d’assistance (canne, béquille, fauteuil roulant,...) et
I’aide des interfaces cerveau-machine. De nombreuses équipes de recherches, notamment
I’Université de Brown travaille sur ces interfaces cerveau-machine qui enregistrent les
activités électriques du cerveau associées au mouvement et les envoient vers un ordinateur qui
les traduit et les intégre pour contréler une variété de dispositifs d’assistance (bras robotisé,
une prothése, ...). Le concept pour articuler un bras robotisé est représenté en Figure 5. La
plus célebre des interfaces est la MEA tridimensionnelle rigide développée par I’Université de
I’Utah qu’on a vu précédemment (Tableau 2). Ce type de MEA est invasif car il pénétre dans
la masse cérébrale ce qui pose certaines questions comme son fonctionnement sur le long
terme dans le cerveau, les risques liés aux procédures de chirurgies, son positionnement au

niveau du cortex moteur du cerveau, etc...

Figure 5 - Interface cerveau-machine [27]

Une autre approche pour améliorer 1’autonomie de ces personnes handicapées est abordée
dans le cadre du projet de recherche HYRENE (HYbridation de REseaux de Neurones), ANR
Blanc (2011-2015). Ce projet a pour ambition a 1’aide de MEA, d’enregistrer et de stimuler

les réseaux de neurones responsables de la locomotion en vue de connecter un réseau artificiel

® Personne qui souffre de la paralysie des quatre membres
* Personne atteinte de paralysie des deux membres inférieurs
® Personne qui souffre d’une paralysie de la moitié du corps
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de neurones avec des neurones vivants, ce qui permettra a ces personnes a terme de retrouver
leurs propres fonctions et s’affranchir des outils ou des dispositifs d’assistance pour interagir
directement avec leur environnement. Ces réseaux de neurones responsables de la locomotion
appelés les centres générateurs de rythme ou les CPG (Central Pattern Generator) sont
localisés dans des segments précis de la moelle épiniére et peuvent fonctionner de maniére
autonome ou étre commandes par le cortex moteur. En temps normal, les CPG intégrent les
signaux de commande provenant du cerveau ce qui induit la locomotion. Chez les humains,
les CPG sont situés dans la partie lombaire de la moelle épiniere. Dans le cas d’une Iésion au-
dessus de cette derniére, les CPG sont intacts mais ne recoivent plus de commande provenant
du cerveau, ce qui entraine la paralysie [28]. En contr6lant dynamiquement les CPG en leur
appliquant des impulsions de stimulation électrique, il est possible de recréer les mouvements
rythmiques impliqués dans la locomotion.

Ainsi dans ce projet, des zones de la locomotion ont été choisies pour démontrer la
faisabilité de connecter un systéme vivant/artificiel en vue de réhabilitation. Ces zones sont
situées au niveau des racines ventrales (motrices, situées en avant de la colonne). Mais ces
derniéres se réunissent avec les racines dorsales (sensitives, située en arriere de la colonne

vertébrale) pour former les nerfs spinaux (Figure 6).

% Corne ventrale
Fibres Corne

afférentes dorsale / Face dorsale
| z

Ganglion
spinal

Nerf (

spinal

|
- Racinle
P ibres constitutives ventrale
(| des racines

[ iNerf spinal

Figure 6 - Anatomie d'une moelle épiniére [29].
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Dans le cadre de ce projet, la forme des MEA en fourchette a été développée et concue de
facon a pénétrer ces différentes épaisseurs du tissu de la moelle épiniére pour que les
électrodes situées le long des dents atteignent les CPG situés au niveau des racines ventrales
ou elles seront capables d’enregistrer les signaux biologiques mais aussi de stimuler les
neurones. La stimulation spatiale sera notamment un parameétre important a controler car le
probléme des MEA en général est leur faible résolution spatiale c¢’est-a-dire que leur manque
de focalisation donne lieu a une stimulation sans distinction et cela risque d’activer des
neurones autres que ceux ciblés. Il n’existe pas de fourchette (Tableau 3) permettant de
confiner le courant de stimulation. Nous verrons un peu loin que I’ajout d’une masse
entourant les électrodes permettra une stimulation plus focale.

Dans un premier temps, les expériences d’enregistrements seront réalisées avec ces MEA
sur des moelles épiniéres de souris agées de 2 jours ou le systéme nerveux a cette période est
rudimentaire pour localiser les CPG (travaux INCIA). Puis dans un second temps, le couplage
d’un organe entier (moelle épiniere de souris) lésé a un réseau artificiel sera effectué par
I’intermédiaire de ces MEA : la MEA en amont de la Iésion devra enregistrer correctement les
signaux électriques d’intérét qui seront envoyés vers un réseau de neurones artificiels (réseau
congu par I’IMS). Ce dernier traitera les données et les transmettra vers une MEA située en
aval de la lésion qui stimulera précisément les neurones responsables de la locomotion se

situant au niveau des racines ventrales (Figure 7).

A - f Stimulation électrique des
\ / centres supraspinaux

Trane céndbral

MEA1
|t
i
_ o223
complite m— Résea, de neurones antificiels (RNA)
.
g e
:’g MEAZ | MF&
-
2| L M :.;-’-"’l;: L2G
Z
= LD L&Wj vartrales Patron de
lecometion

ontliiineaiieondiiiinend
Lso. ueliffieeniifieegiibeiiihe
= Lso [eeeliiieeeiivegieng

Lzl

Figure 7 - Protocole d’hybridation (principe) du projet ANR HYRENE
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Ce projet permettra d’abord de valider in-vitro 1’hybridation d’un réseau de neurones qui
donnera lieu ensuite a des expériences in-vivo ou le développement de ces interfaces
neuroélectroniques "intelligentes" sera réalisé sur des substrats souples pour mieux s’intégrer

dans le corps afin de restaurer les fonctions motrices des personnes paralysées.

2.4 Les MEA souples

Contrairement aux MEA rigides, les MEA souples sont plus adaptées a des applications in-
vivo ou il sera nécessaire de travailler avec des substrats flexibles tels que le polyimide ou le
paryléne.

Les tissus étant tres souples (Figure 8), ils peuvent donc étre extrémement sensibles aux
changements des propriétés mécaniques de leur environnement, ¢’est pourquoi il est impératif
de réaliser des MEA qui perturbent au minimum 1’environnement des cellules. Les MEA
devront en effet se comporter in vivo dans le corps en induisant une réponse inflammatoire
minime, se conformer et se déformer en méme temps que le tissu neuronal et enfin, fournir
une communication & long-terme entre les fibres neuronales et leur électronique.
L’encapsulation des MEA dans du polymeére tout en exposant les électrodes au milieu
biologique serait une solution pour réduire cette réponse inflammatoire contrairement aux
MEA rigides en silicium ou verre non encapsulés dont la réponse inflammatoire se manifeste
par P’apparition de tissu fibreux enveloppant les sites de stimulation et d’enregistrement des

électrodes et empéchant une électrophysiologie fiable a long-terme [30].

 Neurone Glie Fibroblaste Compatibilité
Naturel -+ e en microfabrication
0,2-0,4 1-10 100
kPa MPa GPa
Fabriqué [ 0,1-10 1-10 1-10 GPa  >10 GPa
par FHomme i Hydrogels Elastoméres  Plastiques  Silicium

Figure 8 - Echelle mécanique illustrant le module d’élasticité
des matériaux naturels et artificiels [30].

Nous pouvons citer quelques implants souples tels que les implants épicorticaux, les
implants "menotte™ (cuff electrodes) et "passoire” (sleeves electrodes) pour la stimulation de
nerfs et les implants corticaux (Figure 9) mais nous nous attarderons plus sur les implants

rétiniens qui constituent une partie importante de ce travail de these.
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Figure 9 - Exemples d'implants souples: implant épicortical en polyimide (gauche),
implant menotte en PDMS pour les nerfs (milieu) et implant cortical (droite) [31]

2.4.1 Contexte de la recherche sur les MEA souples

L’ESIEE fait partie du projet IMPLANT en collaboration avec I’'IDV et le CEA LCD depuis
2010 portant sur la réalisation d’implants rétiniens de nouvelle génération. Ce projet vise a
améliorer différentes limitations des implants actuels telles que leur résolution, leur précision
de stimulation et la stabilité des interfaces. Ces MEA nécessitent d’étre souples pour effectuer
des expériences in vivo pour I’enregistrement et la stimulation des rétines de rats P23H

possédant les mémes rétinopathies que chez ’homme.

Pupille

Figure 10 — Vue en coupe de I’ceil avec la structure de la rétine

En temps normal, les rayons lumineux entrent a travers la cornée ou ils sont concentrés par
le cristallin (lentille) vers la zone de la rétine, la fovéa, ou la vision est la plus détaillée. L3, les
rayons lumineux sont codés sous forme de sighaux qui sont envoyeés vers le cerveau via le
nerf optique (Figure 10). Les fonctions principales de la rétine sont de recevoir, coder et de

transmettre les informations visuelles vers le cerveau.
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Il 'y a différents types de cellules de la rétine qui aident a réaliser ces fonctions : les
photorécepteurs (cones et batonnets), les cellules horizontales, bipolaires, amacrines et
ganglionnaires. La lumiere doit traverser successivement toutes les couches de cellules de la
rétine pour atteindre les photorécepteurs. 1l y a environ 125 millions de photorécepteurs dont
les batonnets sont les plus nombreux et peuvent fonctionner a basse luminosité pour assurer la
vision nocturne (vision en nuances de gris) tandis que les cones participent a la vision des
couleurs et des details des objets lorsque la luminosité est suffisante et sont par consequent
responsables de la résolution. Ces photorécepteurs vont transformer les informations visuelles
en signaux qui sont ensuite transmis a prés de 1 million de cellules ganglionnaires par
I’intermédiaire de cellules horizontales, bipolaires et amacrines. Les cellules bipolaires
apparaissent comme des voies directes de transmission car elles connectent directement les
cellules ganglionnaires aux photorécepteurs contrairement aux cellules amacrines et
horizontales, considérées comme étant des voies indirectes puisqu’elles relient les cellules
bipolaires aux cellules ganglionnaires. Ces neurones intermédiaires ne font pas que
transmettre mais jouent aussi un réle dans la mise en forme de ces signaux que les cellules
ganglionnaires interprétent et codent sous forme de PA qui dépendent des propriétés spatio-
temporelles de la lumiere qui atteint la rétine. Ces PA sont acheminés par leur axone (dont le

prolongement constitue le nerf optique) jusqu’au cerveau pour y étre analysés. [32], [33]

Il'y a un nombre de maladies rétiniennes qui attaquent ces cellules, ce qui peut conduire a la
cécité. Les plus connues de ces maladies sont la rétinite pigmentaire (RP) et la
dégénérescence maculaire liée a ’age (DMLA). La rétinite pigmentaire [34] est une maladie
héréditaire de la rétine qui se caractérise par une perte progressive de la vision périphérique
et qui peut conduire a une perte de la vision centrale ; tandis que la dégénérescence liée a
I’age [35], est une maladie non-hériditaire progressive de la rétine dont les cellules sensibles
a la lumiére au centre de la zone de vision (la macula) cessent de fonctionner et
éventuellement meurent. Cette derniére maladie est présumeée causée par une combinaison de
facteurs génétiques et environnementaux et cela est courant chez les personnes agées de plus
de 60 ans. Il y a donc deux maladies dégénératives de I’ceil qui ménent a une perte de la
vision car les photorécepteurs (cones et batbnnets) cessent de fonctionner correctement. La
DMLA atteint plus d’un million de personnes en France alors que la RP touche une personne
sur 4 000 [36]. La perception visuelle associée au fond d’ceil d’un patient normal, atteint de

RP ou de DMLA est représentée sur la Figure 11.
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Figure 11 - Perception visuelle et fond d’ceil d’un patient normal (A), atteint de Rétinite
Pigmentaire (B) et de Dégénérescence Maculaire Liée a ’Age (C) [37]

Actuellement, il n’existe aucun traitement efficace pour empécher cette dégénérescence.
Cependant, il s’avere qu’aucune de ces maladies rétiniennes n’affectent ni les cellules
ganglionnaires ni le nerf optique. Ce qui signifie que si les scientifiques peuvent développer
des cones et batonnets artificiels ou comme nous allons le voir plus bas, stimuler les cellules
ganglionnaires ou bipolaires, I’information peut toujours étre envoyée vers le cerveau pour
étre interprétée. Ainsi, il est possible de recouvrir partiellement la vue notamment avec un

implant rétinien.

Un implant rétinien est un dispositif qui pallie donc le fonctionnement des photorécepteurs
dégenérescents ou dégenérés. Des composants externes lui sont nécessaires pour fonctionner
tels qu’une interface visuelle qui transmet des images externes captées a 1’aide d’une caméra
puis codées par un processeur (ordinateur) sous forme d’impulsions électriques qui sont
ensuite envoyées vers 1’implant rétinien contenant une matrice d’électrodes (Figure 12). Cette
derniére, placée en position épi ou sous-rétinienne (Figure 13) fonctionne en stimulant les
cellules rétiniennes dont les signaux électriques (PA, LFP) sont envoyés vers le nerf optique

puis le cerveau pour créer une image virtuelle.
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Figure 12 — Composants d’une prothése électronique rétinienne : stimulateur de la rétine
(matrice de microélectrodes), I’interface visuelle (caméra) et le processeur (ordinateur).

Dans le cas d’une stimulation directe de la rétine, il existe deux possibilités de
positionnement de I’implant (Figure 13). La premiére possibilité est la position épi-rétinienne
dans laquelle I’implant est posé en surface de la rétine au contact des cellules ganglionnaires
transmettant les informations au cortex visuel. La seconde possibilité est la position sous-
rétinienne dans laquelle I’implant est posé a 1’emplacement initial des photorécepteurs,
stimulant les cellules bipolaires actives mais qui nécessite une chirurgie plus délicate (risque
de mauvais recollement de la rétine aprés opération). L’avantage de cette position est que

I’information emprunte le chemin naturel du circuit nerveux complexe de la rétine et bénéficie

ainsi du codage de la rétine.

Vision diminuée Stimulation des neurones restants
3 E
o] —
) s
—=» -
13
(8
) 2
5 9
2 5
s 5
=
Photorécepteurs &9 Cellules Cellules
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Stimulation différente selon la position de I'implant

Figure 13 - Principe de la stimulation rétinienne

Les implants offrent une vision partielle artificielle (reconnaissance de formes, objets
contrastés,... mais ils ne restaurent pas une vision normale. Plusieurs compagnies fabriquant
des implants rétiniens sont actuellement en essai clinique sur ’homme: ceux de la premiére
génération d’implants Argus | de Second Sight (Californie) [38], ont demarrés en 2002 [39] et
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ceux de la seconde génération, Argus Il, ont débuté en 2007. D’autres essais cliniques sont
également menés depuis 2005 avec Alpha-IMS de Retina Implant AG (Allemagne) [40] qui
comporte 1550 microphotodiodes [41], depuis 2013 avec IRIS1 de Pixium Vision (France)
dont les données définitives devraient étre disponibles en 2015 [42], [43] et prochainement
EPIRET3 de I’Université de Marbourg (Allemagne) [44].

Bien que peu d’informations aient ét¢ communiquées, les essais cliniques des implants
actuels présentent des résultats assez encourageants [45]. Les performances ainsi que les
caractéristiques de ces implants testés cliniqguement sont représentées sur la Figure 14. La
meilleure acuité visuelle jusqu’a présent est obtenue avec Argus II mais reste cependant tres
faible (20/1262 [46]), insuffisant encore pour reconnaitre un visage. En effet, selon les
informations extraites de [47], un nombre important d’¢lectrodes ne signifie pas
nécessairement un meilleur niveau d’acuité visuelle. On le constate sur la Figure 14 que
MDPA avec 1500 photodiodes ainsi que Epiret3 avec 25 électrodes offrent une moins bonne
acuité visuelle que respectivement Argus Il avec 60 électrodes et Argus | avec 16 électrodes
qui possédent moins d’électrodes. Nous verrons plus loin dans ce manuscrit qu’il n’y a pas

que le nombre d’¢lectrodes qui soit important pour bénéficier d’une bonne acuité visuelle.

Acuité visuelle A

20/20
—t
Cécité
20/200
ASR
5000 photodiodes Alpha-IMS S
1500 photodiodes T i
20/1000 4 ° °
Reconnaissance A ~%
des formes 60 'IARtGl:iS Il Bt 4
électrodes en
20/2000 ° MDPA @
S o ARGUS | 1500 photodiodes
16 électrodes en Pt
Perception EPIRET3 ] IRIS1
de la lumiére 25 électrodes en IrOx 49 electr:des enlrox
l [ ] l l l >

2000 2002 2006 2008 2009 2010 2013  Année
Figure 14 — Performances et caractéristiques des différents implants rétiniens.
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3. Positionnement des travaux et contribution

Actuellement, les MEA présentent des performances intéressantes mais peuvent étre
nettement améliorées.

En stimulation, les MEA présentent notamment comme défaut de ne pas stimuler assez
localement. Le probleme est le fait que ces stimulations peuvent activer des cellules
environnantes proches des cellules d’intérét, introduisant une sorte d’interférence des
informations. La stimulation localisée est donc un paramétre particulierement important pour
les implants rétiniens dont dépend la qualité de la vision [48], [49].

En enregistrement, elles ont également une capacité restreinte a discriminer les signaux
biologiques : elles peuvent enregistrer des champs de potentiels extracellulaires générés par
les potentiels d’action d’une centaine a un millier de neurones mais ne peuvent enregistrer le
potentiel d’action (signal électrique codant I’information nerveuse) d’une seule cellule [50].

Et enfin, lorsque les MEA sont implantées, elles peuvent engendrer une réponse
immunitaire, une inflammation et parfois une destruction locale des tissus. Un travail sur le
substrat ainsi que sur les matériaux d’électrodes devra étre réalisé pour diminuer ces réactions
inflammatoires qui nuisent au bon fonctionnement de ces MEA et qui les rendent moins
efficaces en enregistrement et en stimulation. Parallelement, ces matériaux doivent également

assurer aux implants une durée de vie la plus longue possible (supérieure a 10 ans).

Les limitations citées précédemment représentent des défis majeurs pour la réhabilitation
fonctionnelle et pour les neuro-protheses du futur que nous tentons de relever avec nos
différents partenaires dans le cadre de plusieurs projets francais (ANR) ou européen (FP7).
Comme indiqué en introduction, cette thése contribuera a la réalisation, au développement et a
la caractérisation de deux types de MEA : pour des fins de réhabilitation motrice dans le
projet HYRENE et de réhabilitation sensorielle dans le projet IMPLANT. Et a travers le
projet NEUROCARE, elle permettra de développer et de tester de meilleures interfaces entre

les implants électroniques et les tissus biologiques avec notamment des MEA en diamant.

Avec I'INCIA et I’'IMS de Bordeaux, sur le projet HYRENE, nous développons de
nouvelles technologies de communication hybride entre réseaux de neurones vivants et
réseaux de neurones artificiels électroniques ou la réussite d’une réhabilitation fonctionnelle
va dépendre de la précision de la stimulation et de la qualité d’enregistrement des MEA. Nous

réaliserons ainsi des MEA qui possédent une grille de masse pour améliorer la précision de la
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stimulation [51] [52], et qui comportent des électrodes dont le choix du matériau offrirait une
meilleure qualité d’enregistrement des signaux.

Pour cette application, on souhaiterait aussi réaliser de 1I’imagerie cellulaire qui nécessite
d’avoir des MEA transparentes en verre. En effet, on souhaiterait utiliser des pigments
photoluminescents afin que lorsque des cellules du tissu neuronal sont stimulées
électriquement, celles-ci soient colorées ce qui facilite leur observation.

De plus, il est également intéressant de pouvoir explorer les tissus en profondeur afin
d’accéder aux neurones se situant dans différentes épaisseurs du tissu. Par exemple, lors de
I’étude d’un explant d’organe, les couches de cellules mortes a surface du tissu nuiraient a la
fiabilité des enregistrements. Une solution consistera dans ce cas a fabriquer des MEA avec
des micro-pointes ou sous forme de fourchettes, et aussi a tester des solutions sur substrat de

verre. Cette partie fera 1’objet du Chapitre 2.

Avec I’'IDV, nous travaillons en commun sur le projet IMPLANT et Neurocare (FP7) visant
a créer des implants rétiniens de future génération qui permettront a des patients aveugles
atteints de rétinite pigmentaire ou de DMLA de recouvrer partiellement la vue. Basé sur la
modélisation numérique de nos collégues de I'IDV [53], notre travail commun sera de
concevoir des implants planaires puis tridimensionnels en utilisant une masse pour le retour
du courant de 1’¢lectrode de stimulation, ce qui permettrait d’obtenir une stimulation plus
focale [51], [52] et donc d’atteindre une meilleure résolution [54]. Cette partie fera I’objet du
Chapitre 3.

Avec le CEA LCD (Laboratoire Capteur Diamant), sur les projets IMPLANT et
NEUROCARE, nous mettons au point des procédés de fabrication en salle blanche qui rend
compatible la croissance du diamant (conducteur ou non) avec tout type de substrat rigide et
souple. Le diamant est un matériau qui posseéde de nombreuses propriétés intéressantes [55]: il
est notamment hautement stable, biocompatible et conducteur (aprés dopage) [56] ce qui le
rend digne d’intérét pour étre utilisé en tant qu’électrode ou support mécanique (substrat). En
effet, le diamant offre une interface de qualité avec le systéme vivant (tissu biologique)
puisque le développement des neurones et des cellules gliales (réponse inflammatoire) sur le
diamant reste comparable au verre [57].

Nous développerons ici des procédés de MEA originaux compatibles avec des électrodes en

diamant dopé qui seront décrits dans le Chapitre 2 et Chapitre 3 selon les applications.
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4. Conclusion

La base de la fonction nerveuse d’un neurone est sa capacité a coder 1’information a travers
des signaux électriques et donc, avec des systéemes électroniques tels que les MEA, il est
possible de moduler ’activité de certains neurones qui auront un impact sur la fonction
nerveuse. Les électrodes en contact avec des zones spécifiques du systeme nerveux telles que
les régions spécialisées dans différentes activités (motricité, vue,...) peuvent suivant les
applications, étre enregistrées et/ou stimulées selon les caractéristiques des MEA.

Les performances des MEA vont étre influencées par notamment la combinaison de
différents éléments (matériaux du substrat, matériaux d’électrode, répartition des électrodes,
densité des électrodes, forme des électrodes) qui sont un facteur important pour un bon
enregistrement et une stimulation efficace.

Ensuite afin d’étre compatible sur le petit animal, toutes les dimensions et les géométries de
nos MEA ont donc été déterminées avec les biologistes et validées expérimentalement.

Et enfin, tous les matériaux doivent étre biocompatibles afin de ne pas induire de réactions
immunitaires dans les tissus et assurer une meilleure communication avec les neurones sur le
long terme qui se traduira par une bonne qualité d’enregistrement des signaux neuronaux
et/ou une stimulation électrique efficace. Réaliser une interface qui s’intégre bien avec les
tissus est un défi technologique car cette interface représentée par les électrodes, une fois
implantée, est influencée, modulée par le milieu biologique (réponse inflammatoire,
proliférations de cellules gliales, dégradation des neurones, dommage des cellules lors de
I’insertion du dispositif, réponse immunitaire) et également par des facteurs propres a
I’¢lectrode (changements physiques de I’électrode tels que des dégats dans la couche isolante,
dégradation de 1’électrode telle que la corrosion, problémes d’adhérence, et le changement de
la surface active de 1’électrode) [58].

Dans les chapitres suivants, nous nous intéresserons donc a la réhabilitation motrice a
travers le développement de MEA planaires et de MEA fourchettes et a la réhabilitation
sensorielle avec le développement d’implants rétiniens dont les caractéristiques de ces MEA
varient en fonction des applications et pour lesquelles nous avons cherché a optimiser chaque
type de MEA.
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Chapitre 2 : Déeveloppement,
réalisation et caractéerisations
electrochimiques de MEA rigides

Dans ce chapitre, nous nous intéressons aux matériaux d’électrodes que nous avons choisi
d’utiliser: le diamant dopé et le platine noir, matériaux dont dépendent les performances des
MEA. L’intégration de ces matériaux dans les procédés de fabrication des MEA rigides vont
également étre présentés. Des MEA classiques en platine ont été réalisées en premier lieu afin
d’avoir une vue générale mais aussi de comprendre toutes les différentes étapes du procédé de
fabrication. Puis, nous avons réalisé des MEA plus originales avec comme matériau
d’électrode du diamant dopé au bore et aussi des MEA en forme de fourchette sur des
substrats en silicium et en verre ou des tests de gravure du verre ont été effectués. Enfin, nous
nous intéresserons également a 1’étude des propriétés de 1’interface électrode/électrolyte de

nos dispositifs juste apres leur microfabrication a travers des mesures électrochimiques.

1. Interface ¢lectrode-¢lectrolyte

Les électrodes sont des interfaces ou le systeme électronique communique avec le tissu
biologique. Nous nous intéressons de plus prés a cette communication qui s’effectue par le
transfert de charge électrique et qui fonctionne de maniére bi-directionnelle permettant aussi
bien I’envoie d’informations vers le systéme nerveux en excitant électriquement les neurones
que DI’enregistrement d’activités électriques de ceux-ci (cf. Figure 15). Par exemple pour
stimuler un neurone, on impose a I’¢lectrode un courant ou un potentiel qui, a travers la
double couche d’Helmoltz, va provoquer des réactions REDOX en surface (abordé dans ce
chapitre plus loin au 81.1) qui déclencheront le PA chez le neurone (vu précédemment au
Chapitre 1, §1.2). Tandis qu’en enregistrement, 1’électrode détecte les potentiels d’action issus
d’un neurone ou les potentiels de champ local issus d’un groupe de neurone. Nous allons voir
dans la partie suivante un peu plus en détail les mécanismes et les réactions a 1’interface de

I’¢lectrode en stimulation ou en enregistrement.
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Figure 15 — Interface électrique en milieu biologique.

1.1 Mécanismes de transfert de charge et réactions a I’interface

Lorsqu’une ¢électrode conductrice est placée dans un milieu physiologique ou plus

généralement dans un électrolyte, une double couche électrique se forme a 1’interface de ces
deux phases (Figure 16).

Molécules de Cation solvaté
solvant polaires  non adsorbé

Double couche Anion adsorbé
électrique

Figure 16 - Double couche électrique

Dans I’¢lectrode conductrice, les charges sont portées par des é€lectrons tandis que dans
I’électrolyte, elles sont portées par des ions (par exemple : ions sodium, potassium et chlorure

dans un milieu extracellulaire). Dans le milieu, les charges électriques s’accumulent a la
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surface de 1’¢lectrode et les ions de charge contraire s’arrangent du c6té de 1’¢lectrolyte. Les
interactions entre les ions dans la solution et la surface de 1’électrode sont supposées étre de
nature électrostatique et sont dues au fait que 1’électrode garde une densité de charge qui
provient soit d’un excés ou d’une déficience d’électrons a la surface de 1’électrode. Afin que
I’interface reste neutre, la charge contenue dans 1’¢lectrode est équilibrée par la redistribution
des ions proches de la surface de 1’électrode. La couche de Stern est définie comme une
couche dense d’ions immobiles fortement adsorbés a la surface de 1’électrode. Au-dela de la
couche de Stern, il y a la couche de diffusion ou les ions sont mobiles sous 1’influence de la
diffusion et des forces électrostatiques.

Le principal phénomeéne qui se produit & cette interface électrode/électrolyte lors d’une
stimulation est le transfert des porteurs de charges des électrons de 1’électrode aux ions de
I’électrolyte. Lors d’un enregistrement, c’est la transformation des courants ioniques par les
électrodes en signaux électriques [59]. Il existe deux principaux mécanismes de transfert de

charge a I’interface électrode/électrolyte (cf. Figure 17) :

- Réaction non-faradique (aucun passage de courant entre 1’¢lectrode et 1’électrolyte):
aucun électron n’est transféré entre 1’électrode et ’¢lectrolyte, ce qui implique une
redistribution des espéces chimiques chargées dans [’électrolyte. Dans ce cas,
I’interface peut étre modélisée par une simple capacité €lectrique appelée capacité de

double couche Cy,.

- Réaction faradique (passage d’un courant entre 1’électrode et 1’électrolyte)
principalement pendant une stimulation, les électrons sont transférés entre 1’électrode
et I’¢lectrolyte, résultant d’une réduction ou d’une oxydation d’espéces chimiques
présentes dans 1’¢électrolyte. Contrairement aux réactions non-faradiques (mécanisme
capacitif), les réactions faradiques forment des produits de réaction qui ne peuvent
redevenir des réactants® en inversant la direction du courant si les produits diffusent

loin de 1’électrode.

® Corps consommé lors d’une réaction chimique
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Figure 17 — Réactions électrochimique se produisant a I’interface électrode-électrolyte [60].

Voici quelques exemples de réactions faradiques réversibles et irréversibles pouvant se

produire a I’interface d’une électrode en platine et d’un électrolyte:

2H,0+2¢e = H,"+2HO (réduction de I’eau) Q)

La réaction (1) est une réduction irréversible de 1’eau formant de I’hydrogéne gazeux et des

ions hydroxyles. Cette formation d’hydroxyles augmente le pH de la solution.

2 H,0 = 0,7+ 4H" + 4 ¢ (oxydation de I’eau) )

Dans la réaction (2), les molécules d’eau sont irréversiblement oxydées, formant de

I’oxygene gazeux et des ions hydrogenes qui diminuent le pH.

PtO + 2 H" + 2 e 5§ Pt + H,0 (formation et réduction d’oxyde) 3)

La réaction (3) est une formation réversible d’une couche d’oxyde sur le platine.

Pt+ H" + e S Pt-H (adsorption de ’hydrogéne) 4)

La réaction (4) est une adsorption réversible de I’hydrogéne sur la surface du platine,

responsable d’un effet capacitif (stockage faradique de surface) du platine. [57]

Pt + 4 CI' > [PtCI4])* + 2 e (corrosion du Pt) (5)

La réaction (5) est la corrosion de 1’électrode de platine dans un milieu contenant du
chlorure.
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Le degré de réversibilité dépend de la cinétique (vitesse de transfert d’électrons a
I’interface) et du phénomeéne de transport de la matiére/transfert de masse (diffusion) [61].

Les réactions faradiques irréversibles (telles que les équations (1), (2) et (5)) entrainent un
changement dans le milieu en créant potentiellement des especes qui endommagent
I’¢lectrode ou le tissu biologique. Ainsi, comme principe général, I’objectif d’une stimulation

est d’éviter ces réactions faradiques irréversibles.

L’interface ou se déroulent ces mécanismes et ces réactions peut étre représentée par le
circuit en Figure 18. Dans ce circuit, Rs est la résistance de 1’¢électrolyte (qui inclut aussi la
résistance des pistes métalliques), Zfaradique €t Cai SOnt des composants qui representent
I’impédance liée a D’interface électrode-€électrolyte et la polarisation a cette interface.
L’impédance faradique Zraradique PeUt étre subdivisée en deux parties : Ry, la résistance de

transfert de charge et Zw, I’impédance de diffusion de Warburg.

Cal
|| Electrolyte
Electrode —¢ MA_
LM\ Rs
Rt Zyy
%(_J
Zfaradique

Figure 18 - Modéle d'un circuit électrique pour des mécanismes de transferts de charges a
I'interface électrode/électrolyte

Pour évaluer cette interface, des mesures électrochimiques peuvent étre réalisées afin de
déterminer les caractéristiques de 1’électrode telles que sa capacité de double couche, son

transfert de charge et la résistance de 1’électrolyte.

1.2 Principe des mesures électrochimiques

Le principe général des mesures électrochimiques est d’appliquer une stimulation électrique
(une tension ou un courant connu) a 1’électrode a étudier et d’observer la tension ou le courant
qui en résulte. Pour cela nous allons décrire ci-apres le fonctionnement de deux appareils, le
potentiostat (Biologic VMP3) et le NanoZ (de Multi Channel Systems).
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1.2.1 Mesures électrochimiques avec un potentiostat

Les mesures électrochimiques sont réalisees avec 1’aide d’un potentiostat équipé d’un
montage a trois électrodes: une électrode de référence Ag/AgCl (Ref), une contre-électrode
(CE), et une électrode de travail (W pour "working™). L’électrode de travail est celle ou les
réactions d’intérét se produisent et son potentiel est mesuré par rapport a une €lectrode de
référence. Le potentiostat mesure le courant entre 1’électrode de travail et 1’électrode de
référence en appliquant une tension entre 1’¢électrode de travail et la contre-électrode dans une
solution d’électrolyte.

Une des mesures électrochimiques est la voltamétrie cyclique ou CV (cyclic voltammetry)
ou la forme de la tension appliquée est triangulaire (Figure 19).

Elle identifie la présence des réactions électrochimiques et nous fournit des informations sur
la réversibilité des réactions, la quantité d'espéces électroactives sur I'électrode, la stabilité de
I'électrode et le type de transfert de charge (capacitif, faradique). Pour n'importe quel matériel
d'électrode, la courbe CV peut apparaitre trés différente selon la fréquence de balayage, la
solution de mesure et la rugosité de I'électrode, bien que les réactions chimiques restent
inchangees [62].

Oxidation
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Figure 19 - Montage d'une mesure électrochimique avec un exemple de voltammogramme dans
le PBS et dans le ferricyanure de potassium [FeCNg]*

Nous réaliserons nos mesures dans une solution de liquide physiologique similaire au milieu
cellulaire, le PBS (Phosphate Buffer Saline) avec un pH 7,2, et également dans une solution
de ferry-ferrocyanure de potassium [FeCNg]*™ qui contient des espéces oxydo-réductives. Les
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mesures dans du PBS nous donnent acces a la fenétre de potentiel du matériau tandis que dans
du ferry-ferrocyanure de potassium, elles nous permettent de connaitre la réactivité du
matériau. La fenétre de potentiel est importante pour la stabilité des cellules et des tissus en
contact avec I’électrode car plus elle est large, plus elle leur évitera d’étre exposé a des
especes ioniques ou a une variation de pH issue de réactions d’oxydo-réduction (réactions

faradiques irréversibles vues précédemment).

Une autre des mesures électrochimiques est la spectroscopie d’impédance électrochimique
ou EIS (Electrochemical Impedance Spectroscopy) dont la tension appliquée est de forme
sinusoidale et dont le balayage en fréquence des électrodes permet le tracé de leur impédance.
Ces données permettent d’accéder a la réactivité de 1’électrode représentée par la capacité de
double couche. Les données EIS sont souvent représentées par des graphes (Figure 20) de
type Nyquist qui représentent I’impédance imaginaire qui est indicatrice du caractére capacitif
de la cellule, en fonction de 1I’'impédance réelle de la cellule ; et par des graphes de type

diagramme de Bode qui représentent I’impédance et la phase en fonction de la fréquence.

Droite de Warburg
A N N
0—0 N T~
= ™ o
E w.~ I/Cdl.Rt .-g A :n
= i o—0 < =
9, (D/l'/ ™ = | Limite:BF Limite!HF ;
- N )
N Boucle capacitive Boucle de diffusion ;’L Z
Limite!HF Limite:BF || < Z =
SIS =
Rs Z' (Ohm
| Rt ( ) Log (Fréquence) (Hz)

Figure 20 — Graphe de type Nyquist (gauche) et Bode (droite).

Le diagramme de Nyquist fait apparaitre deux boucles de variation d’impédance :

- une boucle appelée "boucle capacitive” a haute fréquence, correspondant au couplage
capacité interfaciale-résistance de transfert de charge (Rt), caractérisée par la
fréquence capacitive f. (fréquence au sommet de la boucle). Cette boucle permet de
déterminer Rt (par détermination du rayon de 1’arc de cercle), Cq (& partir de f; et de
Ry) et la résistance de la cellule Rs (par extrapolation de I’arc de cercle jusqu’a I’axe

des réels).
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- une boucle appelée "boucle de diffusion” a basse fréquence, correspondant a
I’intervention prédominante du processus faradique, caractérisée par fréquence fy. Son
amplitude mesurée sur 1’axe des réels est fonction a la fois de R; et des caractéristiques
du processus diffusionnel mis en jeu, notamment de ’épaisseur de la couche de
diffusion. Cette boucle tend vers une droite inclinée a 45° (droite de Warburg) lorsque
la couche de diffusion est suffisamment épaisse.

Si fc est trop élevée, la boucle capacitive devient inobservable en se situant dans un
domaine de fréquence au-dessus de la limite HF expérimentale, tandis que si fy est trop basse

le méme phénomene se produit car fy se situerait au-dessous de la limite BF expérimentale.

Avec les représentations de Bode, le module d’impédance a différentes fréquences peut étre
lu directement sur le graphe et le comportement capacitif est indiqué par 1’augmentation de
I’impédance lorsque la fréquence diminue. Dans la région haute fréquence c’est la résistance
de I’électrolyte (R;) entre 1’électrode de travail et 1’électrode de référence ou I’impédance est
indépendante de la fréquence. Dans les basses fréquences, I’impédance est attribuée a la
résistance de transfert de charge (R; ou résistance de polarization) de 1’électrode de travail
dans I’¢lectrolyte. [63]

L’impédance dans les basses fréquences (10 Hz) fournit une mesure de la capacité des
électrodes tandis que dans les hautes fréquences (1 kHz), elle mesure principalement la

résistance du tissu en contact avec 1’¢lectrode. [64]

Ces mesures d’impédances sont réalisées par un potentiostat mais peuvent 1’étre aussi avec

un autre appareil, le NanoZ.

1.2.2 Mesures électrochimiques avec le NanoZ et ses connecteurs

Le NanoZ de MCS (ou MultiChannelSystem, Reutlingen, Allemagne) (cf. Figure 21) est un
appareil qui présente des courants de test tres bas permettant de mesurer les impédances de
plusieurs sites d’¢lectrodes et de réaliser de la spectroscopie d’impédance électrochimique. De
plus, de nombreux modes d’électrodéposition intégrés sont fournis pour une activation de site,

un nettoyage et une adaptation d’impédance automatisée.
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Figure 21 —-NanoZ (MCS)

Etant donné que le NanoZ utilise de trés petits signaux de test pour mesurer les impédances
(courant alternatif de forme sinusoidale de 4mV créte a créte), il est sensible aux interférences
électromagnétiques telles que la fréquence de 50-60 Hz qui correspond aux fréquences du
réseau ¢€lectrique d’alimentation.

Le NanoZ est interfacé avec Matlab, ce qui nous permet de personnaliser les programmes
déja existants ou de créer simplement nos propres programmes. Il peut étre employé
notamment pour réaliser de 1’électrodéposition de métaux tels du platine noir (avec un courant

de £12 pA), utilisé pour réduire I’impédance des électrodes métalliques (cf. 85).

Des électrodes et des sondes peuvent étre connectées directement sur le nanoZ (connecteur
MOLC) ou via un connecteur commercial (Figure 22). Le plus souvent, il est nécessaire de
concevoir, en collaboration avec les partenaires impliqués, des connectiques spécifiques selon
les types de MEA fabriquées (Figure 23 et Figure 24) afin de pouvoir les connecter avec les
appareils de mesure et les tester. Faisant actuellement I’objet d’un dépot de brevet, les images

du connecteur pour les MEA fourchettes sont rendues floues volontairement.

Figure 22 — MEA rigide connectée au NanoZ
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Figure 23 — PCB de connexion monté avec une MEA fourchette.

LT T
- .. - o e s
&= [ | .}

Figure 24 - PCB de connexion (vue recto et verso) pour des implants rétiniens

Pour une meilleure qualité en enregistrement et en stimulation, ces matériaux doivent
respectivement avoir une faible impédance de 1’¢électrode et une grande capacité de double
couche de I’interface électrode-électrolyte ou électrode-tissu. Les matériaux que nous avons
choisi de tester sont le diamant et le platine noir qui présentent de bonnes propriétés et que

nous allons décrire dans la partie suivante.

2. Les matériaux d’électrode considérés

2.1 Le diamant

Le diamant (naturel ou synthétique) se présente sous différentes formes:

- monocristalline qui est constituée d’un unique cristal de petite taille de 3 a 4 mm?,

- polycristalline qui est formée de multitudes de cristaux de ’ordre d’une centaine de
nanometre.

- nano-crystalline (NCD) et ultra-nanocristalline (UNCD) qui sont des cristaux
respectivement de 1’ordre d’une dizaine de nanométres et inférieure a une dizaine de

nanometres.
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Figure 25 - Images MEB de films diamant [65]:
polycristallin avec ses grains de structure (a) et sa morphologie de surface (b) ;
nanocristallin avec ses grains de structure (c) et sa morphologie de surface (d)

Le diamant est composé d’atomes de carbone qui s’arrangent en une structure cristalline trés
dense comparée aux nombreuses autres allotropes’ carbonés (Figure 26). L’agencement
compact de ces atomes de carbone ainsi que les liaisons chimiques établies entre eux sont a

I’origine des nombreuses propriétés phyico-chimiques du diamant.

Figure 26 - Formes allotropiques du carbone [66], [67]:
a) diamant, b) graphite, c) ionsdaléite, d) C60, e) C540, f) C70, g) carbone amorphe, h) nanotube

" Différents arrangements cristallins d’un méme élément chimique

43



2.1.1 Ses propriétés physico-chimiques

Le diamant est connu pour sa dureté la plus élevée parmi tous les autres matériaux ou depuis
de nombreuses années, les d’industriels exploitent sa propriété mécanique pour créer des
outils de coupe et d’usinage.

Il présente également des propriétés optiques : lorsqu’il ne présente pas d’impureté (azote,
hydrogene, bore,...), il est transparent de 1’ultraviolet au lointain infra-rouge et dans ce cas,
est utilisé pour de applications optiques telles que les lentilles [68].

Le diamant posséde de bonnes propriétés thermiques : c’est un bon conducteur thermique,
ce qui en fait un matériau attractif dans les applications en électronique pour dissiper
rapidement la chaleur créer par les composants électroniques en fonctionnement.

Le diamant, trés stable du fait de sa structure cristalline trés compacte, est notamment inerte
chimiquement car il ne se corrode pas et résiste aux produits chimiques (acides, bases) et aux
rayonnements radioactifs. Cette propriété chimique du diamant est utilisée dans des
applications en nucléaire (détecteur de radiations) ou médicales (dosimeétre en radiothérapie)
[69].

Le diamant intrinséque est un semi-conducteur du fait de sa large bande d’énergie (5,5 eV)
qui a tempeérature ambiante, agit comme un isolant électrique. Lorsqu’il est dopé par exemple
avec du Bore avec une concentration de 10* & 10°% atomes.cm™, ses propriétés électriques
sont modifiées et il devient conducteur avec un comportement quasi-métallique.
L’incorporation du bore s’effectue lors de la croissance du diamant, sous forme d’un gaz, le
triméthylbore (TMB). Nous pouvons voir que sur la Figure 27, la conductivité du diamant
dépend fortement de la concentration en bore. Ces propriétés conductrices seront
particulierement importantes pour nos applications, notamment pour nos microélectrodes. Le
procédé de croissance du diamant dopé qui sera utilisé pour nos électrodes a été développé au
cours de plusieurs théses au CEA LCD [70], [71] et permet d’avoir un bon compromis entre la

pureté des films de diamant, leur vitesse de croissance et leur homogénéite.
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Figure 27 — Conductivité du diamant pour différentes concentrations de dopage au bore [72]

Le developpement de ces diamants dopeés suscite I’intérét dans le domaine de 1’électronique
mais également 1’électrochimie. En effet, leurs propriétés électrochimiques sont
nombreuses : bonne résistance a I’encrassement [52], large fenétre de potentiel en milieu
aqueux et faible courant de fond. Sur la Figure 28 est illustrée une comparaison entre la
fenétre de potentiel de différentes électrodes en diamant a différents niveaux de dopages et

celle d’électrodes en or, platine et carbone vitreux.

La fenétre de potentiel électrochimique du diamant est significativement plus large que les
autres matériaux ce qui permet d’explorer des gammes de potentiels auxquels d’autres n’ont
pas acces. Cette fenétre dépend de plusieurs parameétres tels que 1’orientation cristalline [73],
la qualité du diamant [74], les terminaisons de surface [75] et le taux de dopage. On le
constate sur la Figure 28, que plus la concentration de dopage en bore est élevée, plus sa
fenétre de potentiel se réduit mais reste cependant supérieure aux autres matériaux présentes.
Quant au courant de fond caracteéristique du diamant, il est plus faible que les autres matériaux

ce qui tend a améliorer le rapport signal sur bruit [76].
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Figure 28 -Fenétres de potentiel pour I’électrolyse de I’eau de différents matériaux
d’électrodes en milieu aqueux. De haut en bas, électrode en or (jaune), en platine (pointillé bleu),
en carbone vitreux (magenta) et en diamant avec différents niveaux de dopage au bore : diamant

monocristallin intrinséque hydrogéné (ligne bleue), diamant polycristallin dopé [B]=5.10" cm®
(rouge), diamant polycristallin dopé [B]=5.10" cm™ (vert), diamant monocristallin dopé
[B]=3.10% cm™ (noire) [77]

Le diamant présente également une faible adsorption de molécule a sa surface ce qui la rend
moins sujette a I’encrassement contrairement aux autres matériaux et par conséquent conserve
plus longtemps sa réactivité. Si toutefois les électrodes venaient a s’encrasser, des traitements
électrochimiques pour nettoyer les électrodes ont été développés [78]. Ces propriétés sont

intéressantes pour des applications d’analyse de composés chimiques et de bio-analyse [65],
[77].

Le diamant étant un composé carboné, sa surface peut étre fonctionnalisée (greffage
d’ADN, d’acides aminés,...) [65] et il est aussi biocompatible [57], [79]. La combinaison des
propriétés mécaniques et propriétés biocompatibles du diamant permet son utilisation dans le
domaine meédical pour le recouvrement de prothese orthopédique, dentaire,

cardiovasculaire,... [67]

Toutes ces propriétés, notamment électrique, électrochimique et sa biocompatibilité en font

un bon candidat en tant que matériau pour nos électrodes.
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2.1.2 Sasynthese et sa croissance

Il existe deux maniéres de synthétiser du diamant : par le procédé CVD (Chemical Vapor
Deposition) [80] ou en imitant la nature en reproduisant les conditions de formation du
diamant par le procédé HPHT (Haute Pression Haute Température) [81]. Le procédé HPHT
produit des diamants monocristallins, cependant ce procédé est long et couteux car pour
obtenir des diamants de qualité, il nécessite d’atteindre une pression élevée (environ 75000
atm ou 4 a 6 GPa) et de hautes températures (1100 & 2000°C) pendant 6 semaines. De plus,
I’incorporation d’impuretés n’est pas bien maitrisée contrairement au procédé CVD qui offre
la possibilit¢ de le contrdler, ce qui conduit au développement de diamant synthétique
(diamant polycristallin) avec les nombreuses propriétés du diamant vues précédemment.

Le diamant ne croit naturellement pas sur des substrats silicium ou verre mais uniquement
sur du diamant. Il est donc nécessaire pour amorcer sa croissance, de préparer la surface des
substrats en créant des sites de nucléation ou le diamant se formera et pourra ensuite croitre. Il
existe différentes méthodes pour générer ces sites: par rayage mécanique du substrat par
polissage de nanoparticules de diamant [82], par sonication du substrat dans un bain de
microparticules de diamant [83], par BEN (Bias Enhanced Nucleation) [84], par recouvrement
du substrat d’un polymere électrostatiquement chargé puis trempage dans une solution de
particules de diamant de charge opposée [85] et par centrifugation d’une solution en
suspension de nanoparticules de diamant sur un substrat [86]. Parmi toutes ces techniques,
nous ne retiendrons que les deux derniéres qui ont été développées par notre partenaire, le
CEA, car elle est simple, rapide, reproductible, compatible avec les procédés de salle blanche
et assure une meilleure homogénéité de la répartition des sites de nucléation par rapport a la

plupart des techniques reportées pour des surfaces planes ou tridimensionnelles.

Ensuite, ces sites de nucléations (nanoparticules de diamant) sont exposés a un mélange de
gaz composé de méthane (CH,) et de dihydrogéne (H;) dans un réacteur (Seki technotron
corp. AX6500X) de croissance de diamant MPECVD (Microwave Plasma Enhanced
Chemical Vapor Deposition). Ce gaz sous I’effet d’un champ électrique généré par micro-
onde, se dissocie en espéces gazeuses ionisées formant des radicaux méthyles et hydrogénes
atomiques. Un schéma simplifié du réacteur MPECVD ainsi que les parametres de croissance

des nanoparticules de diamant sont présentés en Figure 29.

47



Réacteur MPECVD

Guide d'onde
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(Hz, CH4,TMB)
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Porte
substrat _U- —> Extraction de gaz

Puissance du micro-onde : 1.5 a 6 kW
Pression: 10 a 80 mbar

Rapport CH,/H,: 0,005/0,2
Température : 500 4 1000 ° C

Taux de croissance: 0.1 4 20 ym.h-!

Figure 29 - Réacteur MPECVD

On peut observer les différentes étapes de croissance du film en diamant sur la Figure 30 ou
la croissance de ces nanoparticules de diamant passe par une étape de nucléation qui est
critique car elle crée des germes de diamant (nanoparticules de diamant) sur un substrat (par
centrifugation) qui seront a I’origine de la rugosité de surface du diamant et éventuellement de
la formation de défauts (pinhole) si la densité de germes est insuffisante [87]. Les germes vont
ensuite croitre lors de 1’étape de coalescence ou des atomes de carbone (provenant du
méthane) vont venir se lier a la surface des cristaux pour les faire grandir jusqu’a ce que les
cristaux se rejoignent et forment un dépdt polycristallin. On peut observer cette structure
polycristalline ci-aprés ou la vue en coupe révele des structures colonnaires.

Nous verrons comment structurer le diamant pour lui donner la forme des électrodes voulue

dans la partie sur la fabrication de MEA diamant (83.3.1).

Croissance dans le réacteur MPECVD

Nanoparticule Cristal Germe
de diamant

Coalescence

‘l%"'

(s .,s-.
’

Vue de face Vue de face Vue en coupe

Figure 30 — Différentes étapes de croissance du film de diamant
au sein du réacteur MPECVD
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2.2 Le platine

Le platine est un métal noble considéré comme un matériau inerte, généralement employé
dans les applications en électrochimie [88]. 1l existe différentes morphologies de platine selon
les techniques employées (Figure 31) pour augmenter la surface de 1’¢électrode afin d’accroitre
les réactions en contact avec le milieu et accélérer les réactions. L’augmentation de la surface
de I’électrode permettra également d’aprés la formule (6) de réduire le bruit et I'impédance

des électrodes ce qui nous intéressera particulierement en enregistrement:

Ebruit: \/m (6)

Epruit €St le bruit thermique, K la constante de Boltzmann, T la température, Re(Z) la partie
réelle de I’'impédance et B la bande passante de travail de 1’électrode.

Il existe le platine spongieux (gris) qui peut étre obtenu par évaporation ou précipitation
[89] et le platine noir, par électrodéposition [90] ou par décomposition thermique a 500°C
[89].

Figure 31 - Morphologies du platine noir obtenu par électrodéposition (gauche), par
décomposition thermique (milieu) et du platine spongieux obtenu par évaporation ou
précipitation (droite) [89]

Le nom du platine noir vient de sa couleur noire qui est due a sa structure poreuse qui
absorbe la lumiére et ne la refléte pas. Le dépot du platine noir est poreux a tous les niveaux,
méme au plus fort grossissement ou des agrégats de forme sphérique (structure en forme de

chou-fleur), des fissures et cavités sont apparents.
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Nous avons opté pour le platine noir comme matériau d’électrode car il est classiqguement
utilisé comme matériau de référence dans les MEA commerciales. Le platine noir présente la
plus grande porosité afin d’augmenter la surface d’une électrode ce qui diminuera son
impédance [91] et par conséquent son niveau de bruit tout en augmentant sa capacité de
charge (0,55-1,6 mC/cm?). Sa rugosité ou porosité change selon les conditions
d’¢électrodéposition : température, densité de courant appliquée (potentiel constant [92] ou
impulsion de courant [93]), quantité de platine noir déposée, composition de la solution
d’électrodéposition et avec ou sans ultrasons. Le platine noir n’est pas résistant a long-terme
mais dans la littérature, 1’électrodéposition sous ultrasons ou le traitement de la surface en
créant une certaine rugosité avant électrodéposition augmenterait son adhérence [89], [94],
[95].

Nous avons choisi de réaliser du platine noir par électrodéposition sans ultrasons, technique

facile a mettre en ceuvre a I’aide de technique électrochimique et du NanoZ et que nous allons

décrire ci-apres.
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Figure 32 — Vues MEB de film et de morphologies de surface de platine noir électrodéposé
avec différentes tensions [92]
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2.2.1 Protocole d’électrodéposition du platine noir

La solution pour I’électrodéposition de platine noir est obtenue en dissolvant 2,5mg
d’acétate de plomb (Pb(CH3CO,), * 3H,0) dans 10ml de PBS a 0.1M et en ajoutant 1,56ml de
H,PtCls (solution aqueuse 8wt-%), tous achetés chez Sigma Aldrich.

Le protocole d’¢électrodéposition consiste a :

1) Mesurer I’impédance de 1’électrode dans le PBS et si celle-ci est éleveée,

2) Electrodéposer 1’électrode dans la solution d’électrodéposition a 1’aide du NanoZ
interfacé a Matlab ou nous avons repris le code de notre partenaire INCIA pour
électrodéposer le platine noir (cf. annexe p.193).

3) Mesurer de nouveau I’impédance de 1’¢lectrode

Cette mesure avant et apres le dépdt de platine noir permet de quantifier la réduction de

I’impédance de 1’¢électrode.

Tous nos dispositifs fabriqués (Pt, Pt noir et diamant) seront caractérisés
électrochimiquement par CV et EIS. Nous allons maintenant décrire les procédés de
fabrication des différents types de MEA sur lesquels nous avons travaillés.

3. MEA planaires 60 voies

3.1 Design des MEA planaires

En collaboration avec les partenaires concernés (IDV, INCIA), deux designs ont été
développés. La taille et la distribution précise des électrodes sont issues d’un compromis entre
les capacités de réalisation en salle blanche et les considérations biologiques. Elles permettent
de bien s’adapter a la géométrie du tissu étudié en vue d’avoir un meilleur enregistrement et
une stimulation efficace des cellules.

La taille de toutes les électrodes fait 80 um de diametre mais I’ouverture dans la passivation
permet de definir la surface active de I’électrode qui sera en contact avec le milieu
physiologique ou biologique. Le premier design posséde des électrodes espacées de 300 et
900 pm avec une ouverture de 20 um, réparties sur une matrice de 4x15 pour s’adapter a la
géométrie d’une moelle épiniére de souris. Le second quant a lui, a des électrodes espacées de
100 pm avec une ouverture de 34 um, réparties sur une matrice de 8x8 pour s’adapter a la

géométrie d’une rétine de rat. Les deux designs sont représentés sur la Figure 33.
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Figure 33 - MEA en diamant : matrice d’électrodes 4x15 (gauche)
et matrice d’électrodes 8x8 (droite).

3.2 MEA en platine

La fabrication des MEA en platine (Figure 34) est un procédé classique ou des substrats en
silicium ou en verre peuvent étre utilisés. Sur un substrat en silicium, une couche d’oxyde
thermique (SiO;) est préalablement déposée pour éliminer toute conduction a la surface du
substrat. Les substrats sont déshydratés a 1’é¢tuve a 250°C pendant 15 min. Cela élimine toute
trace d’humidité et améliore I’adhérence des résines sur les substrats. Une photolithographie
est réalisée avec une résine photosensible, la N1of2020 de chez Clariant, pour définir la forme
des électrodes (80 pum de diameétre), pistes et plots de contacts. Ensuite, 50 nm de titane (Ti)
et 150 nm de platine (Pt) sont déposés par pulvérisation cathodique et le procédé par lift-off®
permet de révéler les structures métalliques. Le titane est utilisé ici en tant que couche
d’accroche. Puis, une couche de nitrure de silicium (SizN4) de 1 um est déposée sur le substrat
par PECVD (Plasma-Enhanced Chemical VVapor Deposition) pour isoler les pistes métalliques
du liquide physiologique. Les substrats sont de nouveau déshydratés sur plaques chauffantes a
110°C pendant 15 min avant de réaliser une autre photolithographie avec une résine fine pour
définir I’ouverture des électrodes (20 um pour la matrice 4x15 et 34 um pour la matrice 8x8)
et des plots de contacts ou le nitrure de silicium (SisN4) sera graveé par RIE en plasma
d’hexafluorure de soufre (SFg). Finalement, la résine utilisée pour graver sélectivement la
couche de nitrure est enlevée et les MEA sont séparées par une découpe avec une lame de scie
diamantée. Les MEA ont été congues de fagon a pouvoir étre utilisées directement sans report
sur un PCB sur un systéme d’acquisition de la société Multi Channel Systems. Un anneau de
verre est fixé a la surface des MEA pour permettre de réaliser des caractérisations

électrochimiques puis des expériences biologiques.

8 Lift-off : Procédé utilisant les ultrasons pour structurer une couche métallique par dissolution de la résine
sous-jacente dans I’acétone
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Figure 34 — Procédé de fabrication de MEA planaire en platine (de 3,9 cm de c6té)

3.3 MEA en diamant

Le diamant a été choisi notamment pour ses propriétés de biocompatibilité, sa conductivité
et sa large fenétre électrochimique qui permet d’injecter une grande quantité de courant sans
créer de réactions électrochimiques indésirables. La fabrication des MEA avec ce matériau est
différente de celle des MEA en platine du fait de la croissance du diamant qui nécessite des
températures élevées. Cela nous a donc contraints a développer avec notre partenaire CEA

LCD, un nouveau procédé de fabrication original.

3.3.1 Procédé de fabrication des MEA en diamant

Les etapes du procedé de fabrication des MEA diamant représentées sur la Figure 35
définissent et font croitre localement les électrodes en diamant avant le dépdt métallique des
pistes et des plots de contact. Le détail de ce procédé est donné en annexe (p.193). Le

dispositif final ainsi qu’une électrode sont montrés en Figure 36.

54



% %k Kk &k k k k €— Nanoparticules de diamant
1) Nanoseeding Substrat

Masque
en aluminium

[
% %k Kk Kk k ok

2) Dépot de masque métallique

3) Gravure de nanoparticules

4) Croissance locale du diamant

5) Dépot de métal et lift-off

6) Dépot puis gravure
d’une couche de passivation

7) Découpe et scellement
de la boite de pétrie

Figure 35 - procédé de fabrication de MEA diamant

Figure 36 - MEA en diamant (de 3,9 cm de c6té) avec une moelle épiniére de souris (gauche),
et électrode en diamant (milieu) avec un zoom sur la surface (droite)

Les MEA fabriquées sont ensuite caractérisées par CV et EIS pour tester et veérifier leur

performance en fonction du matériau.

3.3.2 Caractérisations électrochimiques des MEA platine et diamant

La Figure 37 représente les résultats de CV effectués sur les électrodes de 34 um de
diamétre des MEA 8x8 en platine et en diamant dans une solution PBS (pH 7.2) réalisés a
0.1V.s™ Cette expérience démontre que I’électrode en diamant possede une plus grande
fenétre de potentiel (3V) que I’¢lectrode en platine (2V). Cela est en accord avec les valeurs
trouvées dans la littérature ou le diamant posséde la plus grande fenétre de potentiel parmi
tous les autres matériaux que ce soit dans des solutions aqueuses ou non [55], [96], [97].

La Figure 38 présente les CV des mémes électrodes dans une solution de ferri/ferrocyanure

de potassium ou les pics de séparation du potentiel d’oxydation et de réduction sont relevés a
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63 mV & un taux de scan de 0.1 V.s™. Cela démontre une extréme réactivité du diamant
similaire a celle du platine.

Cette large fenétre de potentiel du diamant peut s’expliquer par I’inertie de sa surface face a
I’adsorption due a la présence des terminaisons hydrogenes présentes a sa surface [75].

Nous obtenons des résultats similaires avec les MEA 4x15 diamant.

Ces courbes de CV nous indiquent également sur la continuité de la couche de diamant et de
la couche de passivation puisque les fissures et les trous dans 1’électrode sont détectables car
les courbes présenteraient une fenétre électrochimique réduite di au contact des pistes

métalliques avec 1’¢lectrolyte.

5,0x10° -

—_ 0,0 — 4‘-J

3 -

3

S ——BDD
-5,0x107 - —"
-1,0}(10_5 T T T T T T T |

-2 -1 0 1 2

Voltage (V vs Ag/AgCl)

Figure 37 — Comparaison de CV d’électrode en diamant dopé (BDD) et en platine (Pt) de 34 um
de diamétre dans une solution de PBS scannée a 0.1 V/s

2,0x10° 1

0,0 -

Courant (A)

-2,0x10°

-0,2 0,0 0,|2 0,4 0,6
Voltage (V vs Ag/AgCl)
Figure 38 - Comparaison de CV d’électrodes en diamant et en platine de 34 um de diamétre
dans une solution de ferri/ferrocyanure de potassium scannée a 0.1 V/s
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Des mesures d’impédances ont également été réalisées a 1 kHz, fréquence caractéristique
correspondant a celle de I’activité biologique des neurones. Elles ont été faites avec le NanoZ
avec une électrode Ag/AgCl dans le PBS. Nous trouvons des valeurs d’impédance dans une
gamme de 1 a 1,3 MQ avec une phase de -79° pour des électrodes en diamant de 34 um de
diamétre et de 2,8 a 3 MQ avec une phase de -81° pour des électrodes en diamant de 20 um
de diametre. Les impédances des électrodes en diamant sont relativement hautes mais des
solutions sont actuellement a 1’étude pour les réduire. Quant aux phases, elles sont proches de
-90° ce qui suggere un comportement capacitif de 1’¢lectrode a 1 kHz comme nous I’avons vu

sur le schéma équivalent.

Les MEA fourchettes doivent répondre a un enjeu important comme nous 1’avons vu dans le
Chapitre 1 pour tester une nouvelle stratégie de réhabilitation motrice destinée aux patients
ayant subi une lésion au niveau de la moelle épiniere. Cette approche fait partie du projet
HYRENE. Nous allons donc décrire deux procédés de fabrication développés dans cette

thése, sur substrat en silicium puis en verre.

3.4 Design des MEA fourchettes

Les MEA fourchettes possedent 64 électrodes réparties sur huit dents espacées entre elles de
200 pum (Figure 39). Sur chaque dent, il y a huit électrodes oblongues espacées les unes des
autres de 200 um. Chaque électrode est reliée par une piste métallique de 5 um de large a un
plot de contact qui sera connecté a un appareil pour des mesures. Les MEA possedent une
¢lectrode de référence ainsi qu’un plan de masse entourant les électrodes de stimulation. Les
dents sont longues de 1 cm pour pouvoir pénétrer la moelle épiniére ainsi que le bulbe

rachidien d’un raton. Sur un substrat de 4", une série de 26 fourchettes est fabriquée.

57



Fourchette Transition Connectique de sortie
10000 pm & 10000 pym | 22 000 pm

Métal (20 x30 pm) T~ Ouverture 10 x 20pm

Figure 39 - Design des MEA fourchettes

3.5 Procédé de fabrication de fourchettes en silicium

Le procédé de fabrication de fourchettes en silicium représenté ci-aprés (Figure 40) et
détaillé en annexe (p. 194) est un proceédé ou des substrats SOI (Silicon-On-Insulator) sont
employés pour avoir un meilleur contréle de 1’épaisseur des pointes lors de la libération. Les
premiéres étapes de fabrication pour obtenir les électrodes, pistes et plots de contact sont
similaires aux MEA en platine (vues précédemment). Les deux étapes supplémentaires sont la
création de la grille de masse et de 1’électrode de référence et la gravure du silicium (face
avant et arriére) permettant d’obtenir les dents des fourchettes. Les fourchettes obtenues sont

illustrées en Figure 41.
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Figure 40 - Procéde de fabrication des fourchettes

Figure 41 — MEA fourchettes sur silicium

3.6 Procédé de fabrication de fourchettes en verre

Il y aurait un fort intérét a fabriquer des fourchettes en verre car ce matériau est isolant, plus
biocompatible que le silicium et sa transparence optique est utile pour les applications
biologiques. Cependant, leur gravure n’est pas standard et nécessite encore des
développements. De plus, par rapport aux SOI qui nécessitaient une étape d’oxydation

thermique, le verre offre une meilleure isolation électrique sans fuite de courant par le
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substrat. Une premiére approche est proposée ici et nécessiterait encore de longs
développements technologiques pour obtenir des MEA fonctionnelles.

Le procédé de fabrication des fourchettes sur verre ne différe seulement de celui des
fourchettes sur silicium qu’a I’étape de gravure du substrat pour obtenir les dents des
fourchettes. Une fourchette en verre avec des dents non libérees est représentée ci-dessous

(Figure 42) avec un zoom sur les dents non libérées.

Figure 42 — MEA fourchettes sur verre avec des dents non libérées (gauche)
et zoom sur les dents de la fourchette (droite).

Nous avons exploré deux voies pour former les dents des fourchettes en verre : une voie par
gravure liquide et une voie par gravure profonde du verre. Concernant la premiére voie, des
tests de gravure humide ont été effectués dans I’acide fluorhydrique (HF 50%) sur du verre
avec un masque en or. On peut voir que ce masquage n’offre pas une bonne protection car
méme si les mémes masques que les fourchettes en silicium (cf. §3.4) ont été utilisés, étant
donné que la gravure du verre est isotrope, les cOtés latéraux des dents sont sur-gravés ce qui
cause la perte d’une partie des électrodes et des pistes (Figure 43). Bien qu’en modifiant les
masques pour anticiper la sur-gravure puisque la gravure liquide augmente les dimensions des
dents des fourchettes, celles-ci seraient alors trop grosses ou I’écart entre les dents serait trop

grand pour les applications visées.
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Figure 43 - fourchettes en verre : a gauche, avec un masqgue en or et a droite, sans le masque.

La seconde voie consiste a graver ces pointes en GDRIE (Glass Reactive lon Etching). Les
salles blanches de I’ESIEE ne possédant pas cet équipement, j’ai pu aller dans le laboratoire
LNF (Lurie Nano-Fabrication) de I’université du Michigan aux Etats-Unis effectuer des tests
de gravures sur verre avec leur équipement de GDRIE. Cependant, 1’équipement était encore
en phase de test et mon séjour a permis de prendre en main la machine de fagcon a mieux
connaitre les possibilités de gravure d’un tel équipement.

Nous avons choisi de qualifier ce procédé pour tester s’il serait possible de 1’utiliser pour

réaliser les dents des fourchettes ainsi que des pointes a plus long terme.

4. Voie exploratoire de la gravure du verre

4.1 Principe de la gravure GDRIE

4.1.1 Description générale

La gravure DRIE (Deep Reactive lon Etching) ou gravure profonde par ions réactifs est un
procédé de gravure fortement anisotrope. Le béati de DRIE (RIE-ICP) se caractérise par une
haute densité de plasma, une faible pression lors du procédeé, une vitesse de gravure élevée et
une bonne uniformité de gravure permettant lI'obtention de grands rapports d'aspects pouvant
excéder jusqu’a 160:1 pour le silicium [98] et 3,1 :1 pour le verre [99].

La gravure du verre fait appel a un plasma de faible pression qui peut générer une grande
densité d'ions pour une gravure anisotropique. Il est possible d'obtenir des structures a fort

rapport d'aspect en contrélant indépendamment la densité du plasma et la vitesse de
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bombardement des ions. L'ICP-RIE permet cela car c'est une combinaison permettant a la fois
de changer la densité d'ions tout en modifiant d'autres parameétres du plasma contrairement au
bati de gravure classique RIE (Figure 44). Afin de mieux comprendre la gravure GDRIE il est

nécessaire de la discerner de la gravure DRIE du silicium.

RIE DRIE

-~

-
RF -~
13,56 |MHz

Gaz de gravure

Gaz de gravure
Ji

e‘l
= Plasma
©

Yil]
(XXX}

Enceinte

13,56 MHz

Pompage Pompage

Figure 44 - Bati de gravure RIE (gauche) et DRIE (droite)

Pour le silicium, il y a deux types de gravure: la gravure cryogénique et la gravure pseudo
Bosch.

La gravure cryogénique du silicium est effectuée avec des températures du substrat allant de
-85°C a -140°C. La plus basse température de substrat favorise les réactions du silicium avec
I'oxygéne pour générer des couches minces de passivation tout en permettant la gravure. C'est
une gravure avec passivation utilisant SFs comme gaz de gravure et O, comme catalyseur
pour la couche de passivation [100]. Le gaz SF¢ est ionisé dans le plasma pour créer un
mélange d'espéces SFx et F. Quand l'ion fluor atteint le substrat, il peut enlever un atome
silicium selon trois mécanismes: chimique (I'ion fluor se combine chimiquement avec le
silicium formant un produit volatile, SiF,4, qui est pompé hors de la chambre de gravure),
physique (I'ion fluor s'impacte sur le substrat et déloge le silicium de son emplacement) ou par
ions assistés (I'ion fluor s'impacte sur le substrat et se lie chimiquement avec le silicium). Ce
qui est particulierement unique a propos de cette gravure est que la couche de passivation peut
étre créée avec des ions oxygenes et les produits issus de la gravure SFx. En diminuant la
température en dessous de -85°C, la recombinaison du silicium de I'oxygeéne et du fluor
devient énergétiquement favorable pour créer une fine couche de SiOxFy agissant comme une
couche de protection contre les ions. La gravure cryogénique est principalement une
gravure chimique ou le controle de la densité d'ions fluor influence beaucoup le taux de
gravure.
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La gravure du silicium selon le procédé Bosch (Figure 45) avec les gaz SFs et C4Fg est une
alternance entre une étape de gravure et une étape de passivation a température ambiante
(20°C). Contrairement a la gravure cryogeénique, le gaz de passivation injecté pour I'ionisation
est différent. Cela a pour conséquence un contréle plus facile du profil de gravure. Le SFg est
injecté et ionisé dans la chambre pour produire des ions fluors et des radicaux pour la gravure
du silicium donnant comme produits de gravure volatils, SiF,. Le C4Fg est injecté et ionisé
pour créer une chaine de polymere de CF, qui se dépose sur le substrat. Ce polymere protege
la surface du silicium de la gravure chimique. Cependant le bombardement des ions SFy et Fy
enléve la couche de passivation sur les surfaces horizontales plus vite que ne se dépose le
polymere. Par-dessus tout, I'effet observé est des flans recouverts de polymeres avec des
surfaces horizontales libres a graver. La passivation et la gravure présentent des flans striés
(scalloping) caractéristiques de la gravure Bosch (dont I’effet est trés limité si le procédé est
optimisé). Une quantité significative de bombardement doit se produire pour enlever la
couche de passivation pour que la gravure du silicium s'effectue. Pour cette raison, la gravure

Bosch est plus considérée comme une gravure physique du silicium qu'une gravure

chimique.

Gravure Passivation Gravure Passivation

Figure 45 — Les différentes étapes de la gravure Bosch

Contrairement aux deux gravures du silicium, la gravure du verre vient principalement d'un
seul gaz et il n'y a pas de gaz dédié a la passivation ce qui ne signifie pas que le phénoméne
de passivation ne se produit pas. La gravure du verre en GDRIE repose sur les gaz précurseurs
tels que SFs, C4Fs, CHF3 qui sont dissociés en radicaux et ions. Ceux-ci sont utilisés dans les
mécanismes de gravure physiques et chimiques (combinaison d'un bombardement ionique et

d'une attaque chimique), tous deux présents dans la gravure plasma.

Notre procéde de gravure s’effectue a 10°C et utilise du C4Fg qui est injecté dans I'ICP et

ionisé pour créer un mélange de gaz d'ions fluorés et carbonés. Ces ions sont ensuite accélérés
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vers le substrat de verre (SiO,) ou le carbone se combine avec I'oxygene et I'ion fluorure avec
le silicium de la silice. Les produits volatils issus de la gravure, SiF, et CO, sont ensuite
pompés hors de la chambre tandis que d'autres produits non volatils tels que des polymeéres de
fluorocarbone peuvent se redéposer a la surface du substrat pouvant ralentir ou arréter la

gravure [101].

D'autres gaz comme Oy, H,, Ar et He peuvent étre ajoutés pour améliorer la stabilité, la
sélectivité de la gravure ou encore la penétration des ions gravants [99]. Dans notre procedé,
nous avons utilisé de I’hydrogene et de I’hélium. L'hydrogeéne est essentiellement ajouté pour
améliorer la sélectivité du masque de protection en durcissant la résine KMPR et pour aussi
réduire dans le plasma la quantité d'ions fluorure présente, tres réactive avec beaucoup de
résine [102] et donc aussi le dépdt de polymere. L’hélium réduit la densité de réactif C4Fg, ce
qui stabilise le plasma et réduit également le dépdt de polymere fluorocarboné [103], [104].

Cette gravure est différente de la gravure Bosch du fait que le substrat est simultanément
gravé et passivé. De plus, une grande énergie d’activation (puissance de polarisation bias
élevée) est requise pour briser les liaisons Si-O contrairement a la gravure du silicium qui ne
nécessite pas ou peu de puissance bias. Cependant cette puissance permettant un
bombardement ionique important est aussi nuisible a la sélectivité car beaucoup de matériaux
y compris les résines (d’ou I’intérét de I’addition de I’hydrogéne vu plus haut), sont

facilement pulvérisés par ces especes ioniques.

Le taux de gravure est influencé par de nombreux parameétres tels que: les matériaux a
graver, la propreté de la chambre, le mélange de gaz utilisé, le débit de gaz, la pression, la
puissance [105]. Le réglage des différents parametres (pression, débit, puissance, température,
polarisation) va privilégier le processus de gravure chimique par rapport a la gravure physique
ou inversement.

Nous allons ainsi dans la partie suivante decrire les optimisations et les procédés de GDRIE

développés au LNF.

4.2 Procédé et optimisation de la GDRIE

4.2.1 Principe de fabrication de structures 3D en verre

Le procédé de fabrication se déroulera en 2 ou 3 étapes (Figure 46) selon le dispositif

souhaite (dents des fourchettes ou pointes 3D):
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(1) l'optimisation du masque de protection en résine négative épaisse (KMPR de
MicroChem)

(2) la gravure GDRIE anisotrope de la silice fondue

(3) la gravure humide isotrope de la silice fondue

Selon des masques de protection spécifiques utilisés, 1’obtention des dents des fourchettes

nécessite 1’étape (1) et (2) tandis que I’obtention des pointes 3D, les étapes (1) a (3).

Masque de protection:

Eta]ge 1 * KMPR (résine négative)
v * Aligneur par projection: GCA AS200
e Autostepper

Gravure séche:
Etape 2 + STS Glass Etcher
*mélange de gaz: Ar/C,Fg/H.

Etape 3 w

Figure 46 - Etapes de fabrication des MEA 3D en verre

Le masque de protection servira de protection des zones qui seront physiquement et
chimiquement gravees. La gravure seche permet la gravure des zones du substrat non

protégées par le masque et la gravure humide permettra I'obtention de pointes.

Pour obtenir des MEA transparentes, nous devons utiliser des substrats optiquement
transparents. Nous avons le choix entre du verre borosilicaté (plus connu sous le nom de
Pyrex® ou Duran® et de la silice fondue (Fused Silica ou FS). La silice fondue est obtenue par
fusion a haute température du quartz (silice cristalline de haute qualité). Elle est composée de
99 % de dioxyde de silicium (SiO;) tandis que le verre borosilicaté est composé de 80 % de
dioxyde de silicium, d'oxydes de bore ainsi que d'autres composés tels que les oxydes
métalliques.

Ainsi pour optimiser le masque de protection (étape 1), nous avons choisi d'utiliser des
substrats borosilicatés qui sont moins onéreux que ceux en silice fondue. Mais apres cette
¢tape d’optimisation, nous avons privilégié 'utilisation des substrats en silice fondue pour la
gravure seche (étape 2) car étant un matériau plus pur comparé au borosilicate, nous

limiterons les problémes de propreté de la chambre de gravure GDRIE.
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4.2.2 Design et optimisation du masque de protection

Le masque comporte des motifs de caractérisation (lignes, tranchées, trous et plots), des
motifs "couronnes” (Figure 47, design 1) et des motifs "barillets" (Figure 47, design 2). Le
diametre D1 a des valeurs de 10, 20 et 30 um, I’épaisseur D3 : 8 et 10 um, les trous et les
tranchées D2 de 2, 5 et 10 um.

Design 1 Design 2

Résine
photosensible
D3 D1

Couronne Barillet simple  Barillet multiple

Figure 47 - Designs des motifs pour la gravure GDRIE

Le design a été réalisé afin de caractériser la vitesse de gravure et de qualifier I’effet
d’ARDE (Aspect-Ratio Dependent Etching) (Figure 48) qui se traduit par une diminution de
la vitesse de gravure dans les petites ouvertures par rapport aux ouvertures plus grandes [106].
Ainsi, on espére jouer sur ces ouvertures pour obtenir des pointes. En effet, avec le motif

"barillet" le profil de pointe est plus effilé qu’avec le motif "couronne” (Figure 48).

Motif couronne Motif barillet

Figure 48 - profil de pointe souhaitée apres gravure seche puis humide

Les années précédentes, des masques métalliques ont été utilisées au laboratoire LNF et un
probléme majeur se posait: il y avait re-déposition du masque de protection dans la chambre
du Glass Etcher. Les vitesses de gravure dépendent de la propreté de la chambre et sont ainsi

moins bien contrdlées du fait de cette contamination.
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Par conséquent, nous avons choisi un masque de protection en résine KMPR 1010 [107],
une résine photosensible négative a base d'époxyde qui est aussi résistante a la gravure
physique que chimique et avec laquelle on peut atteindre un grand rapport d’aspect (>10:1).

Pour obtenir une bonne résolution du masque de protection, on peut utiliser une couche de
revétement réfléchissant les UV telle que le chrome ou l'aluminium mais ces matériaux
peuvent causer des problémes de contamination. L utilisation du silicium amorphe serait une
alternative car en tant que couche bloquant les UV, elle permettait d'avoir une meilleure
résolution et un meilleur profil de la résine car elle empéche la diffusion des UV dans le verre
(Figure 49). Nous avons donc opté pour I’utilisation de silicium amorphe qui servira
également de masque lors de la gravure humide (étape 3 du procéde).

U
u

e — m_ 4 __

_ _ Silicium amorphe

Verre
Verre

Figure 49 - Diffusion des UV dans le verre sans couche de revétement (a gauche)
et avec couche de revétement (a droite).

Le substrat obtenu est présenté en Figure 50 et certains motifs en KMPR réalisés sont
regroupeés ci-apres sur la Figure 51. Les étapes de structuration de la résine sont décrites en

annexes (p.197)

Figure 50 — Substrat en silice fondue recouvert d’une couche de silicium amorphe
avec des motifs en KMPR
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Figure 51 - Motifs en résine KMPR.
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Le procédé de photolithographie a été optimisé pour obtenir des motifs en KMPR de 17 um
d’épaisseur et de taille inférieur a 1,5 um qui serviront de masquage pour la prochaine étape

qui consiste a graver le verre en GDRIE.

4.2.3 Procédé de gravure GDRIE développé au LNF

Préalablement & la gravure GDRIE, le silicium amorphe (couche servant & limiter la
diffusion des UV) est retiré par un plasma SFg avant de graver le verre selon les conditions

représentées dans la Tableau 4.

La gravure du verre s’effectue suivant plusieurs cycles de gravure appelés RAMPE et
entrecoupés de cycles de nettoyage par plasma d’oxygene pour €éliminer les polymeres qui se
sont formés dans 1’enceinte lors de la gravure. La RAMPE 1 comporte I'étape "descum™ qui
met en ceuvre un plasma d'oxygeéne et d'argon pour nettoyer les résidus de résine KMPR
subsistants apres le développement ; et I'étape "breakthrough™ qui emploie un bombardement
ionique d'argon pour graver la résine et le substrat & un méme taux (environ 200 A/min) pour
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nettoyer et lisser les surfaces. Ensuite I'étape "standard material process” fait intervenir un
mélange de gaz C4Fs, H, et He pour graver la silice fondue. Cette derniére étape est répétée
autant que nécessaire jusqu’a atteindre I’épaisseur du verre gravé souhaitée sous condition

d’avoir une épaisseur de résine KMPR suffisante pour protéger les zones voulues.

RAMPE 1 (30 min de gravure) :

- Pression: 6 mTorr

- Puissance: 1400 W

- Température du chuck: 10°C

Etape 1: Descum (20 sec): 100 sccm H, / 50 sccm Ar

Etape 2: Breaktrought (30 sec): 200 sccm Ar

Etape 3: Standard material process (30 min): 30 sccm C4Fg /35 sccm H,/ 200 sccm He

RAMPE 2 (30 min de gravure) :

- Pression: 6 mTorr

- Puissance: 1400 W

- Température du chuck: 10°C

- Standard material process: 30 sccm Cy4Fg /35 sccm H, / 200 sccm He

Etape de nettoyage O, clean (15 min) apres chaque RAMPE

Tableau 4 — Conditions de gravure du verre.

Les échantillons gravés en GDRIE sont ensuite préalablement métallisés pour étre observes
au SEM afin de déterminer I’épaisseur de verre gravée mais aussi déterminer la résolution des
motifs gravés (profondeur, profil). Ces caractérisations nous permettrons d’évaluer les limites
de la gravure GDRIE.

4.2.3.1 Observation des échantillons gravés au SEM

Les photographies au SEM de gravure seche d’un I'échantillon avec 17 um de résine KMPR
sont regroupées en Figure 52. En vue de mesurer les profondeurs gravées, nous avons effectué
une coupe transversale du verre ol NOUS pouvoONs apercevoir qu’a certains endroits, la résine
KMPR s’est délaminée (probablement suite a la coupe du verre).

Pour une ouverture de 10 um, on a gravé une profondeur de 25 pum en 3h15 (Figure 52 - d).
On peut voir sur la Figure 52 — f qu’il reste 9 um de résine qui nous aurait permis de graver

55 min de plus et d’atteindre les 50 um de profondeur de verre gravé.
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(a) Trous de caractérisation

(c¢) Plots 50 um avec trous de 2 um non (d) Tranchées de 10 um
visibles

(e) Plots 50 um avec trous de 5 um  (f) Plots 50 um avec trous de 5 pm, vue
de profil

Figure 52 - 60 min de gravure pour une épaisseur de 17 um

Les caractéristiques de la gravure sont regroupées dans le Tableau 5 ou les épaisseurs de
résine et de verre gravées nous permettent de déterminer une sélectivité du verre par rapport a
la résine de 3:1. Comme nous I’attendions, les vitesses pour les petites ouvertures sont plus

faibles que les grandes ouvertures, ce qui est di au phénoméne ARDE vu précédemment.
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Motifs graveés Flan (grandes ouvertures) Ouverture de 10 um

Epaisseur de résine gravée 7,9 um

Epaisseur de résine restante | 9,1 pm

Epaisseur de verre gravé 28,5 um 25,4 um
Vitesse de verre gravé | 0,47 pm/min | 0,42 pm/min
Vitesse moyenne de verre gravé 0,44 pum/min

Vitesse moyenne de résine gravée | 0,13 um/min

Sélectivité verre/résine 3:1

Tableau 5 - Résumé de la gravure GDRIE de 60 min avec un masque KMPR de 17 um

On remarque également que le profil des tranchées (d) de la Figure 52 est caractéristique
d'un bombardement ionique important. En effet, la Figure 53 montre que lorsque 1’énergie
ionique est insuffisante, la vitesse de gravure diminue en premier sur les parois (A) tandis que
lorsque 1’énergie ionique est en exces, la vitesse de gravure est plus rapide sur les parois (B)

[99].

Figure 53 — Profil de tranchée: (A) énergie ionique insuffisante et (B) énergie ionique en exces

Il est possible d’augmenter le temps de gravure pour graver davantage mais mon séjour
touchait a sa fin avant que je n’ai pu optimiser totalement cette gravure. De retour en France,
nous avons poursuivi le procédé avec une gravure humide qui permet "d'abattre™ les parois et
la couronne afin d'obtenir une pointe. Dans la prochaine partie, nous testons différents temps

de gravure humide des échantillons post GDRIE.

4.3 Tests de gravure humide au HF

Trois motifs (couronne, barillet avec des trous de 2, 5 et 10 um et barillet de 20 um de
diametre central , de 10 um d'épaisseur de tranchée et de 8 um d'épaisseur de couronne) sont
gravés au HF 50% (Figure 54, Figure 55, Figure 56). On peut observer 1’évolution de leur
gravure présentée par les images prises ci-dessous. Bien que la gravure soit considérée
comme isotrope, la vitesse semble différente selon I’ouverture : le verre est gravé plus
rapidement dans les grosses ouvertures (tranchées) que dans les petites ouvertures (multiples
trous). Cela peut s’expliquer par le fait que la solution d’acide a plus de difficulté a pénétrer
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dans les petites ouvertures que les grandes mais aussi que n’étant pas sous agitation, les
quantités d’acides réagissant avec le verre ne sont pas renouvelées dans les étroites
ouvertures. Nous pouvons également noter que la résine KMPR n’a pas résisté a la gravure

HF.

Sgrw A s SE2 woarn:  ESIEE| |2 SgwassE2 tace = | | == SgusascE2
avoenENG v

(a) 30s (b) 1m30s (c) 2m30s

Sorai A= 5k 8oe 2012 SgwansE?

(d) 3m30s (e) 4m30s (f) 5m30s

(g) 6m30s

Figure 54 - Différents temps de gravure humide au HF 50% d’un barillet avec des trous de 2, 5
et 10 um
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(¢) 4m30s (d) 6m30s

Figure 55 - différents temps de gravure humide au HF 50% d’une couronne de 30 pum de
diamétre central, 10 pm d’épaisseur de tranchée et de couronne

SgraiassE2 wouzmz  ESIEE | | =7~

Sgnalh=SE2 woamz  ESIEE
it 200w oA

(a) 30s (b) 2m30s

SgralA=SE2 18002012 ESIEE ENT = 2008v Signal A = S€2
reanETANG

WO = 38 mm

(c) 4m30s (d) 6m30s

Figure 56 - différents temps de gravure humide au HF 50% d’une couronne de 20 pm de
diametre central, 10 pm d’épaisseur de tranchée et 8 um d’épaisseur de couronne
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20 pm 200 kV Signal A = SE2 180ct 2012 ESIEE

WD = 4.0 mm ENGINRERING

(@) 0 min de gravure au HF 50%

Evl'g: 32;;:;\‘/ Signal A = SE2 5 Now 2012 E‘%ZE”E M« ;HDT: 72;]21:1 Signal A = SE2  Nev 2012 ‘%%EE
(b) 8 min de gravure au HF 50% (c) 9 min de gravure au HF 50%

Figure 57 - différents temps de gravure humide au HF 50% d’une structure de test en rangée de
plots : (a) de 5, 10 et 20 um de diamétre a 0 min de gravure ; de 20 um de diametre : (b) : 8 min
de gravure ; (c) : 9 min de gravure

Le résultat obtenu pour les trois motifs n’est pas une pointe mais un cylindre. En
poursuivant la gravure, on obtient les pointes voulues (Figure 57 (c)) mais leur hauteur est
environ trois fois plus petite que celle attendue car on peut voir que les cylindres cassent a
leur base. Ce qui signifie qu’il faudrait avoir au départ des structures en verre trois fois plus
profondes pour obtenir une bonne taille de pointe apres la gravure humide ou bien qu’il
faudrait réadapter les designs. Ce travail de gravure du verre a permis d’obtenir une premicre
série de pointes 3D en verre. Un travail d’optimisation serait a continuer afin d’atteindre la
hauteur de pointe recherchée (c’est-a-dire assez longues : supérieure a 50 pum, typiquement 80
pm pour pénétrer un tissu en profondeur). Cette technique combinée GDRIE et gravure

humide reste prometteuse puisqu’avec ces structures de tests, nous avons vu qu’il pourrait étre
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possible de réaliser des micro-pointes en verre. Cependant, cette technique mais n’a pas pu

étre exploitée pour les MEA fourchettes faute de temps.

La gravure GDRIE serait une bonne alternative au développement de fourchettes en verre.
Cependant, il ne serait pas possible comme pour les fourchettes en silicium de les libérer car
on ne peut graver que 50 um au maximum. Une alternative pourrait étre la combinaison de la
gravure de la face avant par GDRIE et de la gravure de la face arriére par une gravure liquide

représentée sur la Figure 58.

Substrat en verre

Gravure liquide
(HF 50%)

+
Gravure GDRIE

Vue transverse Vue de profil

Figure 58 - Gravure liquide au HF combinée a une gravure DRIE d’un substrat en verre pour la
fabrication de fourchettes MEA en verre

Une autre alternative serait 1’utilisation d’un substrat SOG (Silicon-On-Glass) comme le
montre la Figure 59 qui est composé d’un wafer en verre collé sur un substrat en silicium.
L’¢épaisseur du substrat en verre définira 1’épaisseur finale des fourchettes MEA. On utiliserait
la gravure GDRIE pour former les fourchettes et le substrat en silicium serait gravé par DRIE

comme précédemment pour les libérer.

Verre

SOG
Gravure GDRIE
+

Gravure DRIE

Face avant et arricre - - - .

Vue transverse Vue de profil

Figure 59 - Gravure GDRIE combinée a une gravure DRIE d’un substrat SOG pour la
fabrication de fourchettes MEA en verre

Ces voies pourraient étre developpées alternativement dans les futurs travaux de recherche.
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Apres avoir réalisé les MEA fourchettes sur des substrats en silicium et en verre (avec les
dents des fourchettes en verre non libérées), nous avons électrodéposé du platine noir sur les
¢lectrodes afin d’augmenter la surface effective des électrodes sans augmenter le diametre de

I’électrode et donc réduire I’impédance. Nous détaillerons cette technique dans la suite.

5. Electrodéposition de platine noir sur les fourchettes

5.1.1 Calcul du courant a appliquer

L’intensité du courant a appliquer dépend de la surface. Tout d’abord nous avons calculé la
surface de nos électrodes en décomposant leur forme, a savoir un rectangle aux coins arrondis

de 20x30 pum, en un rectangle de 10x20 um et un cercle de 20 um de diametre.

20 pm

S>> <>
10 pm, 10 pm, 10 pm

Figure 60 -Dimension de I’électrode d’une MEA fourchette

La surface du cercle se calcule selon la formule suivante:

S cercle= mxr? avec r, le rayon du cercle.

Pour un rayon de 10 ¢cm, nous aurons : S cergle= 7x(10°)2 = 3,14.10° cm2

Et la surface d’un rectangle, selon :

S rectangle= IxL avec |, la largeur et L, la longueur

Ainsi pour une largeur de 10.10™ cm et une longueur de 20.10™* cm, nous aurons :

S rectangle= 10.10™x20.10* =2.10® cm?

L’addition des surfaces nous donne alors une surface totale St :

Stot= S cercle +S rectangle=3,14.10"° + 2,10 =5,14.10° cm2 = 514 pm?

Nous avons appliqué une intensité de -0,4 HA pendant 50 s pour une chacune des électrodes
de 514 um? de surface, ce qui correspond a une charge de 3,9 C/cm2 selon la formule
suivante :

Q=Ixt ou 1=Q/t avec Q, la quantité de charge traversant la surface S par unité de temps ;
I I'intensité électrique en ampere et t, le temps en seconde.

Q=50s5*(0,4.10°A)/(5,14.10cm?) = 3,9 C/cm?
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5.1.2 Montage et protocole

Le protocole de dépdt et de mesure des €électrodes ont été réalises selon 2.2.1. Le montage
de la mesure dans le PBS et de I’¢lectrodéposition est illustré sur la Figure 61. Pour chacune
des électrodes, une intensité de courant de -0,4 pA est appliquée pendant 50 s si I’'impédance
mesurée est supérieure a 300 kQ pour des fourchettes en verre et en silicium. Nous avons
choisi une impédance initiale inférieure a 300 kQ ce qui est une valeur correcte pour détecter

et mesurer des activités biologiques.

Figure 61 - Montage de la mesure dans le PBS (gauche)
et de I’électrodéposition de platine noir (droite).

L’aspect du platine noir obtenu est bien conforme a ceux cités et décrits dans la littérature.
On peut également remarquer que sur les bords, il y a un plus gros agglomérat de platine noir
qu’au centre de 1’électrode (Figure 62). Cela peut s’expliquer par 1’effet de bord ou la densité

de courant est toujours plus ¢élevée aux extrémités qu’au centre de 1’¢lectrode.
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Figure 62 - Electrodes d’une fourchette avec une électrode en platine et une électrode en platine
noir électrodépose et son zoom.

5.1.3 Mesures d’impédance

Les différentes mesures sont effectuées selon le protocole décrit en 81.2. Les valeurs des
impédances et des phases avant et aprés électrodéposition du platine noir sont regroupées dans
le Tableau 6. On peut noter que les impédances relevées pour des électrodes en platine sur les
substrats en verre sont plus élevées que celles en silicium, ce qui est similaire pour les MEA

commerciales [108].

Type de fourchette Silicium  Verre

Avant dépot de platine noir
Module 1,139 MQ

Phase -80,9° -82,6°
Apreés dép6t de platine noir
Module 135 kQ 52 kQ
Phase -50,7° -34,5°

Tableau 6 - Mesures d’impédances des fourchettes MEA (moyenne pour 7 fourchettes, soit 448
électrodes pour les fourchettes en silicium et 5 fourchettes en verre soit 320 électrodes)

Chacune de nos électrodes des fourchettes en verre et des fourchettes en silicium (avant
dépdt de platine noir) a une surface de 514 um? pour une impédance respective de 1, 139 MQ
et de 766 kQ. En comparant avec celle d’une MEA commerciale Qwane en verre dont la
surface de I’électrode est plus de 2,4 fois plus grande (1256 pum32), on a une impédance
respective de 500-700 kQ et de 400-600 kQ, ce qui est tout a fait correctLes phases des
fourchettes sont proche de -90° ce qui témoigne de la valeur capacitive des électrodes.
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Les épaisseurs des dépots de nitrure de silicium varient selon les lots de substrats et bien que
la couche de nitrure de silicium pour I’ouverture des électrodes sur les substrats en verre ait
été sur-gravée, il resterait néanmoins un mince film de nitrure de silicium ce qui expliquerait
I’impédance élevée de ces fourchettes en verre comparée a celle des fourchettes sur silicium.

Cette couche de nitrure restante réduirait la quantité du dépbt de platine noir sur les
électrodes. Des investigations supplémentaires restent a faire pour confirmer cette hypothese.

On remarque qu’apres 1’électrodéposition de platine noir, les impédances des fourchettes en
silicium et en verre sont respectivement diminuées d’environ 82% et 95 % soit un facteur 6 et
22. Cette réduction d’impédance d’un facteur de 6 pour les fourchettes en silicium est proche
de celle rencontrée dans la littérature d’un facteur 10 [109] ou de 85% [91]. Apres
électrodéposition, la phase obtenue augmente: elle est de -50,7° pour les fourchettes en
silicium et -34,5° pour les fourchettes en verre. La raison pour laquelle I’interface est moins

capacitive apres I’électrodéposition reste encore indéterminée.

6. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons développé et réalisé deux types de MEA rigides a savoir des
MEA planaires a 60 voies en platine et en diamant pour des applications in-vitro et des MEA
fourchettes en platine sur silicium et sur verre pour tester une nouvelle stratégie de
réhabilitation motrice.

Le procédé de fabrication des MEA en diamant apporte une innovation par rapport a celui
des MEA planaires en platine du point de vue de I’intégration du matériau diamant aux étapes
de microfabrication standard qui n’était pas évidente du fait des températures élevées requises
pour sa croissance. Le développement de cette nouvelle technologie pour réaliser des MEA
avec des électrodes en diamant dopé nous a permis de définir des motifs en diamant (micro-
électrodes) avec un équipement de procédé classique (RIE). Il peut réduire le temps de
production. De plus, la nécessité d’utiliser de petites électrodes introduit un risque
supplémentaire de dégrader les tissus et les électrodes en injectant des densités de charges
plus importantes. Il est donc essentiel d’utiliser des matériaux présentant de grandes limites en
injection de charge tels que le diamant. Les caractérisations morphologique et
électrochimique des électrodes ne montrant pas de dégradation a la surface et une fenétre de

potentiel large ouvrent la voie pour une durée de vie longue et stable des MEA.
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Quant au procedé de fabrication des MEA fourchettes, le défi par rapport aux MEA
classiques etait de leur donner leur forme de dents pénétrantes. Pour les MEA fourchettes en
silicium, I’utilisation de substrat SOI a permis d’obtenir ces dents. Cependant pour celles en
verre, les tests de gravure humide effectués dans 1’acide fluorhydrique (HF 50%) sur du verre
avec un masque en or ne sont pas concluants. La gravure du verre en GDRIE combinée a la
gravure humide est prometteuse mais nécessite encore des développements.

Les prochaines étapes de travail avec ces MEA seront leur test a travers des expériences
biologiques que nous verrons dans le Chapitre 4.

Toutes ces MEA du fait de leur rigidité ne sont pas facilement compatibles en milieu
biologique in-vivo. En réadaptant les procédés de fabrication pour remplacer le substrat en
silicium par du substrat en polymere, il est possible de réaliser des MEA souples. Nous en

verrons un exemple dans le Chapitre 3 avec la réalisation d’implants rétiniens.
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Chapitre 3 : Déeveloppement,
realisation et caracterisations
electrochimiques de MEA souples

Nous nous intéressons dans ce chapitre au développement et a la réalisation des MEA
souples et plus particulierement a la fabrication des implants rétiniens. Dans un premier
temps, le travail passe par une étape de modélisation des électrodes pour aider a la conception
de nouvelles structures de MEA. Dans un second temps, nous verrons les procédés de
fabrication des implants rétiniens permettant une meilleure focalisation du champ électrique
avec deux matériaux d’électrodes, en métal (platine noir) et en diamant dopé. Nous

détaillerons les solutions envisagées pour une structure planaire puis tridimensionnelle.

1. Concept des implants rétiniens

Nous avons choisi de débuter avec une structure d’implant rétinien composée d’une téte de
1 mm de diamétre constituée de 4 électrodes (2 électrodes de 30 um et 2 électrodes de 60 um
de diametre) entourées d’une grille de masse, de pistes de plus de 3 cm reliant chaque

électrode a leur plot de contact (Figure 63).

5,07 mm
o
1 mm
3cm
/ Masse (290 ym x 600 um)
/ 50pm | 100 p . 150 ym
@ 30 ym | [ ’T ‘ uanj
o

e 4 électrodes
Piste : 20 um / espace 20 um

Figure 63 — Design d’implant rétinien a 4 électrodes
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Les dimensions de I’'implant ont été déterminées pour étre en adéquation avec les
expériences in-vivo dans le petit animal ou nous avons choisi 1’approche sous-rétinienne. Ce
premier prototype contribuera a valider les différentes étapes de fabrication mais aussi a
stabiliser les chirurgies oculaires chez le rat.

Les implants rétiniens sont composés d’une couche métallique pour constituer les pistes, la
grille de masse, les plots de contacts et les electrodes (excepté pour les électrodes en diamant
dont leur procédé spécifique de fabrication sera détaillé plus loin) entre deux couches de
polymere dont les électrodes, la grille de masse et plots de contacts sont exposes.

Nous avons choisi d’utiliser comme substrat souple, le polyimide 2611 (de Pyralin, HD
Microsystems). Bien que peu d’études aient été menées sur la dégradation sur le long terme
du polyimide (PI) en milieu biologique, celui-ci a été prouvé biocompatible par plusieurs
expériences ( [110], [111]) méme si leur fabricant décline toutes responsabilités de leur
utilisation dans des applications médicales. De plus, le Pl ne présente aucune défaillance
¢lectrique lorsqu’il est utilisé en tant qu’isolant et est considéré comme stable in-vitro sur le
long terme [112].

Comme nous avons vu dans le Chapitre 1, une grande densité d’électrodes n’est pas toujours
synonyme de bonne résolution. Un des problémes que nous tentons de résoudre dans les
parties suivantes est la stimulation restreinte d’un groupe de cellules rétiniennes en ajoutant
une grille de masse qui entoure chaque électrode de stimulation et qui collecterait plus
rapidement le retour du courant ce qui conduirait a une stimulation plus locale et par
conséquent a une meilleure résolution. Nous verrons également pourquoi le développement de
géomeétries tridimensionnelles contribuerait également a cette amélioration a travers la

modélisation.

2. Simulation avec COMSOL

L’objectif des simulations est de pouvoir comparer et observer le déplacement des charges
au sein de différentes structures géométriques (planaire et tridimensionnelle) d’électrode dans
du liquide physiologique. Le cas sera limité a I’exemple d’un implant rétinien simulé en

structure planaire puis en structure tridimensionnelle (sous forme de cuvette).
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2.1 Présentation rapide du logiciel

Nous avons utilisé une version d’essai d’un logiciel de simulation numérique Comsol
Multiphysics 4.2a° basé sur la méthode de résolution par éléments finis. Ce logiciel a un
couplage de différents modules multiphysiques et possede des librairies de modeles pré-
définis. La résolution d’un probléme va suivre les étapes suivantes :

- Choix des modules de physiques
- Création de la géométrie des électrodes
- Choix du maillage
- Reésolution numérique
- Interprétation des résultats
Nous avons souhaité modéliser de fagon intuitive le modele d’électrode qui nous permettra
d’améliorer la stimulation rétinienne mais aussi de comprendre les mécanismes physiques mis

en jeu.

2.2 Construction du modele

Nous avons développé un modele pour simuler la distribution du potentiel résultant d’une
source de courant connectée a une électrode de MEA et immergée dans un bain de liquide
physiologique. Les électrodes utilisées pour la stimulation électrique sont toujours placées
dans une solution conductrice, c’est pourquoi il est essentiel de comprendre comment les
courants et les champs électriques sont distribués. Les calculs de densité de courant et des
champs électriques peuvent étre plus faciles lorsqu’on est dans un milieu dont la conductivité
est homogene et isotrope. En effet, la rétine est un tissu hétérogéne comme on le voit sur la
Figure 64 ou diverses couches de cellules présentent différentes résistivités. Etant donné que
nous avons choisi une approche sous-rétinienne, les électrodes iront stimuler des cellules
bipolaires. La résistivité qui devra étre choisie pour la simulation sera donc celle des cellules

bipolaires avec une résistivité de 6800 .cm, soit une conductivité de 1,47.10% S/m.
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Figure 64 - La structure en couche de la rétine humaine et les cellules rétiniennes neuronales
avec leur résistivité [5]

2.2.1 Physiques utilisées

Le champ électrique généré par une électrode au sein d’une solution conductrice peut étre
calculé en résolvant les équations de Maxwell [113].

Conservation de la charge électrique :

V.J=0 ©)

Loi de Gauss :

V.E=p/e (8)

Dans les études de biophysique sur le tissu excitable, le volume du milieu conducteur est
caractérisé comme résistif. Le champ électrique E, est par conséquent associé a un courant de

densité J qui sont reliés par la loi d’Ohm :

J=6.E )

Champ électrique :
E=-V.o (10)
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Ou J est la densité de courant (A/m2) défini comme le courant traversant une certaine
surface ; E représente le champ électrique (V/m); p est la densité volumique de charge
(C/m%) ; ¢ est la permittivité du milieu ; & est la conductivité du milieu (S/m) et ¢ est le
potentiel électrique (V).

2.2.2 Définition du modele

Le modeéle étudié dans un premier temps est une boite remplie de liquide physiologique
contenant 4 électrodes entourées d’une grille de masse posées sur du polyimide, un substrat
diélectrique. La boite a les cotés isolés et le fond de la boite est mis a la masse (0V) lorsqu’il

n’y a pas de plan de masse utilisé dans la simulation (Figure 65).

Electrodes 3 —>

> 100
g o Plan de masse” .00

Figure 65 - Simulation de 4 électrodes entourées d’une grille de masse posées sur un substrat
polyimide dans une boite de liquide physiologique

Nous avons choisi le module électrique "electric current” en mode stationnaire, puis
construit la géométrie de nos électrodes soit des cylindres de deux diameétres, 30 et 60 um
(organisés selon le design de I’implant vu précédemment sur la Figure 63) et d’une hauteur de
150 nm. Ensuite nous avons choisi matériau pour nos électrodes du platine. Le type de
maillage employé est le Free Tetrahedral fin compte tenu des faibles épaisseurs simulées.

2.2.3 Courant d’injection des électrodes

La détermination de la densité de charge qui sera appliquée aux électrodes est importante
puisque des impulsions de courant induisant des potentiels d’électrodes supérieurs a celui de
I’hydrolyse de I’eau (réaction redox irréversible) risquent de causer des changements de pH
qui pourraient dégrader les cultures et/ou endommager les électrodes par des réactions
électrochimiques. Cependant la densité de charge doit étre assez élevée pour susciter une

stimulation des neurones rétiniens (0,01 mC/cm2? [114]) et également sans risque de
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destruction de ces cellules (1 mC/cm2 au maximum [115], [116]) tout en étant inférieure a la
limite d’électrolyse des électrodes (0,4 mC/cm? pour le platine [117]). Ayant peu d’essais
cliniques sur des humains, la plupart de ces données sont issus d’expériences réalisées sur des
rétines d’animaux tels que le rat ou le lapin.

Les parametres pour une stimulation suffisante et sans risque pour la rétine correspondent a
une densité de courant minimale de 0,01 A/cm? avec une durée d’impulsion de 1 ms [114] et
une densité de courant maximale de 1 A/cm? (densité de charge maximale de 1 mC/cm?).
Nous avons ainsi appliqué un courant de 5 nA/um? (soit 5000 A/m2 dans le logiciel) a la

surface des électrodes.

2.3 Résultats préliminaires en liquide physiologique

On peut observer que contrairement aux électrodes planaires sans plan de masse
(Figure 67), la distribution du courant des électrodes entourées d’un plan de masse

(Figure 66) est moins diffuse et plus confinée au niveau de celles-ci.
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Figure 66 - Simulation de 4 électrodes planaires avec un plan de masse
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Figure 67 - Simulation de 4 électrodes planaires sans plan de masse

Le temps de simulation étant assez long pour les quatre électrodes, nous avons préféré par la
suite simuler différentes structures avec une demi-électrode de 40 um et effectué une
révolution 2D afin d’obtenir une vue tridimensionnelle de 1’électrode. Les axes en abscisse et

en ordonnée des figures sont en micromeétres.

Dans un premier temps, nous avons observé l’influence de la taille de la masse sur
I’évolution du potentiel et de la distribution du champ électrique (Figure 68). En faisant varier
la largeur de la masse (10, 20, 30 et 40 um), on remarque que plus le plan de masse est large,
plus le potentiel au niveau de 1’électrode est faible. En effet avec une grande masse, nous

aurions un plus grand retour du courant.
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Figure 68 - Evolution du potentiel électrique et de la distribution du champ électrique dans une
structure planaire en fonction de la variation de la taille du plan de masse : 10 um (A),
20 um (B), 30 um (C) et 40 um (D)

Paralleélement, nous avons également regardé 1’influence de la distance entre 1’¢lectrode et la
masse avec une largeur de masse constante de 10 um (Figure 69). Nous avons fait varier la
distance de 5, 10, 20 et 30 um et constaté que plus le plan de masse se rapproche des
¢électrodes, plus le potentiel maximal au niveau de 1’électrode diminue. La proximité du plan
de masse avec I’électrode assurerait un retour du courant plus rapide et donc,

I’accumulation de charges dans le milieu.

Il est donc important d’avoir un plan de masse assez large et proche de I’¢électrode qui

permettrait un confinement du courant (objectif visée pour une stimulation locale). Ces
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résultats sont en accord avec les travaux antérieurs de S. Joucla [118] a I’'INCIA. En revanche,

plus la taille de la masse sera grande et moins la densité des électrodes sera importante.
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Figure 69 - Evolution du potentiel électrique et de la distribution du champ électrique dans une
structure planaire en fonction de la distance électrode-masse : 5 um (A), 10 um (B), 20 um (C) et
30 um (D)

Une autre étude réalisée par notre partenaire a I’IDV [53], montre qu’avec des structures
tridimensionnelles en forme de cuvette entourée d’un plan de masse, la stimulation électrique
ainsi que la distribution du courant seront plus focalisées que pour une structure planaire
(Figure 70 - A). Ici, nous utilisons le logiciel Comsol pour confirmer ces précédents travaux
avec en faisant varier la profondeur des puits de 10 pm a 30 um entourée d’un plan de masse

(Figure 70 — B a D) de 40 um de large. Cette structure 3D contribuerait a améliorer la
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résolution spatiale (lors des stimulations) mais aussi a stabiliser I’implant in-vivo ce qui
améliore le contact avec les cellules et leur intégration au tissu.

En observant le potentiel électrique qui représente la quantité de charge présente en un
point, on peut voir que plus le plan de masse est placé en hauteur par rapport a 1’électrode
(plusieurs dizaines de microns de haut), plus le potentiel au niveau de 1’électrode est élevée
puisque les charges se dissiperont plus difficilement (vu précédemment). On observe
également que la distribution du potentiel est plus homogéne avec une structure
tridimensionnelle pour des dimensions importantes qu’avec une structure planaire. En effet,
plus la cuvette est profonde, plus son gradient de potentiel est homogeéne entre le centre et le
bord de I’¢électrode. On peut constater dans le Tableau 7, pour une cuvette profonde de 30 pm
le potentiel du centre (98 mV) et du bord (95 mV) de 1’¢électrode a une hauteur de 15 um
étaient quasi-identiques. Ces structures tridimensionnelles permettent d’obtenir un
confinement et une homogénéité du potentiel électrique au sein de la structure
tridimensionnelle, critéres intéressants pour bien stimuler localement les tissus ce qui

permettrait d’augmenter la résolution des implants.
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Figure 70 — Evolution du potentiel électrique et de la distribution du champ électrique dans une
structure en forme de cuvette en fonction de différentes profondeurs : aucune profondeur (A),

10 um (B), 20 pm (C) et 30 um (D)

Structure Potentiel au centre Potentiel au bord

d’électrode de I’électrode de ’électrode

A 45 mV
36 mVv 10 mv
54 mV 36 mV
98 mV 95 mV

B
C
D)

Tableau 7 — Potentiel au centre (x=0 um) et au bord (x=40 um) de I’électrode en y=15 um de
différentes profondeurs de cuvette : aucune profondeur (A), 10 um (B), 20 um (C) et 30 um (D)
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Basés sur les travaux de I’INCIA et de I’'IDV, nous avons réalisé des implants rétiniens avec

ces structures en forme de cuvette qui seront abordés plus loin dans ce chapitre.

Suite a ces premieres simulations, nous avons envisagé d’autres structures
tridimensionnelles telles qu’un anneau (ou pilier) isolant ou conducteur autour de 1’¢lectrode

pour voir la distribution du champ de potentiel.

Nous avons simulé une électrode entourée d’un anneau (ou d’un pilier) isolant de 10 pum de
large avec un plan de masse de 40 um de large et fait varier la hauteur de 1’anneau (ou du
pilier) de 0, 10, 20 et 30 um (Figure 71). La distribution du champ électrique est similaire a la
structure en forme de cuvette avec un gradient de potentiel homogene entre le centre et le
bord de I’électrode pour des anneaux (ou des piliers) hauts (Tableau 8). Cependant, le
potentiel de 1’¢lectrode est environ 1,5 fois plus élevé avec cette structure que celle en cuvette
(avec une densité de charge identique pour les électrodes des deux structures). Un potentiel
plus élevée s’avérait plus intéressant pour une stimuler le tissu pour une méme densité de
courant injecté a 1’électrode. Bien que cette configuration soit meilleure de ce point de vue,
elle est au détriment du gain de place puisqu’on doit avoir un plan de masse en plus. Nous
avons donc simulé une autre forme tridimensionnelle en intégrant la masse au pilier pour

gagner en place.
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Figure 71 - Evolution du potentiel électrique et de la distribution du champ électrique dans une
structure avec différentes hauteurs de pilier isolant : aucun pilier (A), 10 um (B), 20 um (C) et
30 um (D)

Structure Potentiel au centre Potentiel au bord

d’électrode de I’électrode de I’électrode

A 57 mV
65 mV 42 mV
91 mV 80 mV
152 mV 150 mV

B
C
D)

Tableau 8 — Potentiel au centre (x=0 pum) et au bord (x=40 um) de I’électrode en y=15 pm de
différentes hauteurs de pilier isolant : aucun pilier (A), 10 um (B), 20 um (C) et 30 um (D)
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Nous avons alors simulé une ¢électrode entourée d’un anneau (ou d’un pilier) dont leurs

cotés et leurs sommets ont été mis a la masse et fait varier la hauteur de I’anneau (ou du pilier)

(Figure 72). Avec un anneau (ou pilier) mis a la masse, le gradient potentiel issu de

I’électrode semble moins homogene horizontalement au sein de la cuvette. De plus, le

potentiel maximal issu de 1’électrode est plus faible que les autres structures étant donné que

le plan de masse entoure 1’¢lectrode. Cela reviendrait & une distribution du potentiel dans une

configuration planaire, ce qui serait moins intéressant pour la stimulation.
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Figure 72 - Evolution du potentiel électrique et de la distribution du champ électrique en
fonction de différentes hauteurs de pilier dont toutes ses faces sont mises a la masse :
aucun pilier (A), 10 um (B), 20 pum (C) et 30 pm (D)
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Structure Potentiel au centre Potentiel au bord

d’électrode de I’électrode de I’électrode

A

B
C
D)

Tableau 9 — Potentiel au centre (x=0 pm) et au bord (x=40 pm) de I’électrode en y=15 pm de
différentes hauteurs de pilier dont toutes ses faces sont mises a la masse :
aucun pilier (A), 10 um (B), 20 um (C) et 30 um (D)

Une autre configuration consisterait a seulement mettre le sommet de I’anneau (ou du pilier)
a la masse et dans ce cas, nous nous retrouverons dans la méme configuration que les

cuvettes.

2.4 Recapitulatif

En se basant sur les travaux antérieurs, la stimulation d’électrodes avec un plan de masse et
avec une structure tridimensionnelle nous permet d’obtenir une stimulation plus focale. Les
simulations nous montrent que I’importance du confinement du courant et le potentiel au
niveau de 1’électrode dépend de la taille du plan de masse, de sa proximité a 1’électrode et de
son positionnement par rapport a 1’électrode. Une stimulation doit étre suffisante (c’est-a-dire
un potentiel d’électrode élevé au niveau des électrodes, et mais aussi localisée (au moyen d’un
plan de masse) pour stimuler efficacement et spécifiquement une zone du tissu. Un
récapitulatif des potentiels d’électrodes maximales est regroupé dans le Tableau 10 et des
potentiels au centre et au bord a une hauteur de 15 um, dans le Tableau 11. Une structure en
forme de cuvette (configuration d’électrode n°1) permet d’atteindre cette stimulation avec un
potentiel élevé au niveau de I’électrode et un champ de potentiel homogene au sein de la
cuvette contrairement aux autres configurations. Cette configuration offre la possibilité (tout
en conservant une stimulation localisée) d’obtenir des implants hautes densités en limitant le
pas inter-electrode contrairement a la configuration 2 avec un anneau isolant. La réalisation
des structures tridimensionnelles des implants rétiniens tendrait donc vers cette configuration
d’¢lectrode n°1 (Figure 73).
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Configuration d’électrode

Polyimide

@

Polyimide

®

Masse

-Polyimide

H

Variation de la hauteur (H)
0pum
10 pm
20 um
30 um

Potentiel d’électrode maximal (mV)

/
57,2
82,9

108,1

98,3

89,7

122,5
155

45,9
32,6
31
30,7

Tableau 10 — Potentiels d’électrodes maximales pour différentes structures

Configuration Variation | Potentiel au centre | Potentiel au bord
d’électrode deH de I’électrode de I’électrode
0 um 69 mV 45 mV
10 um 36 mV 10 mV
Polyimide 20 pm 94 mV 36 mV
30 pym 98 mV 95 mV
0 um 83 mV 57 mV
@ [2lw 10 pm 65 mV 42 mvV
Eecrode 3 20 pm 91 mV 80 mV
30 pym 152 mV 150 mV
0 um 69 mV 45 mV
gse : H 10 pm 21 mV 8 mV
-Polyimide 20 pm 19 mV 5>mV
30 ym 18 mV 5mV

Tableau 11 — Potentiel au centre (x=0 pm) et au bord (x=40 pum) de I’électrode en y=15 um de

différentes configurations d’électrode
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Figure 73 — Exemple de configuration d’électrode n°1

L'interface entre I'électrode meétallique et le tissu qu'il stimule et/ou enregistre est
généralement associée avec un important interstice liquide a travers lequel, le signal électrique
doit étre converti. Il faudra donc prendre en compte cette distance entre I'électrode et les
cellules neurales qui est critique pour déterminer le seuil de charge requis pour I'activation des
cellules. La limite de charge requise pour stimuler un neurone dépend donc de la distance de
I’électrode avec les cellules a stimuler mais aussi de la taille de 1’électrode [119]. Ainsi,
d’autres simulations seraient intéressantes telles que la simulation avec une couche de
neurones au-dessus de 1’électrode en variant la distance entre 1’électrode et les cellules pour

déterminer le courant d’injection maximal.

Des travaux de simulation complémentaires tels que la détermination de la densité de
courant maximale de différents matériaux (platine, or, le diamant dopé) pourraient étre
intéressants a effectuer pour étre ensuite valides par 1’expérience mais n’ont pas été abordés

faute de temps.

Afin de valider experimentalement ces simulations, il a fallu développer les différentes
filieres technologiques et les rendre compatibles avec les procédés de fabrication en salle
blanche, notamment le dépdt de couches minces de diamant sur des substrats souples. Les

différents procédés vont étre détaillés dans les parties suivantes.
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3. Implants rétiniens planaires

Nous verrons ici la réalisation de ces implants planaires avec différents procédes de
fabrication selon deux types de matériaux d’électrodes, en métal (or ou platine) et diamant
ainsi que les optimisations réalisées pour améliorer leur fabrication. La comparaison avec

quelques procédés de fabrication dans la littérature sera également abordée.

3.1 Procéde de fabrication avec des électrodes en platine ou en or

Le procédé de fabrication des implants rétiniens planaires (Figure 74) intégre un polymere
en vue d’obtenir des MEA sur des substrats souples, compatibles avec les expériences in-vivo.
Cependant les implants rétiniens sont réalisés sur des plaquettes de silicium qui ne servent que
de support physique pendant la microfabrication. C’est un procédé classique ( [120], [121]) ou
un métal est structuré entre deux couche de polyimide et dont les contacts et électrodes sont
exposeés. Le détail du procédé de fabrication de nos implants est présenté en annexe p. 199 et

les implants obtenus sont présentés en Figure 75.

1) Ti/Al et dépot de PT <—— P12611 (10 pm)
S—— Ti/Al (100/500 nm)
2) Structuration du métal Implants Pt . Implants Au
. Résine
Résine —— m————— TiW/AwTiW g—

. q —— e — i ——

i Fhotolithographie Siic
i ilicium
TPt
: L - —
Sputtering Gravure humide S
[ ] [ ] ]
Lift-Off Enlévement de résine —
mm Silicium
y PI 2611
s —
3) Second dépdt de PI — ———— Métal
Silicium
4) Gravure du PI — —
Silicium

5) Libération de l’implant - e

Figure 74 - Procédé de fabrication d’implants rétiniens planaire en platine ou en or
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Figure 75 — Implants libérés dans une boite 4" (gauche)
et téte d’un implant avec ses 4 électrodes et sa grille de masse (droite).

Bien que la fabrication des implants fasse appel a des procédés de microfabrication
classiques (photolithographie, lift-off, gravure chimique et physique) et semble simple, la
réalisation des implants actuels n’aurait pas été possible sans de nombreux points optimisés

que nous aborderons ci-apres.

3.2 Les optimisations technologiques

3.2.1 Contraintes des matériaux

La contrainte mécanique des couches minces Pl/métal [122] mais aussi PI/Pl [123] est
critique pour les implants rétiniens car d’elle dépend 1’adhésion des matériaux. Ainsi, pour
avoir une meilleure adhésion, I’objectif est d’avoir une contrainte mécanique la plus faible
possible pour offrir des couches de film de PI/PI et PI/métal/Pl durable et fiable. Cette
contrainte mécanique peut étre engendrée et plus ou moins accentuée le long de chaque étape
du procédé de fabrication notamment les recuits, les passages sous vide lors des dépots
métalliques et les gravures. On a observé qu’avec une pression élevée lors du dépdt du métal
de méme que des couches de films de polyimide d’épaisseurs différentes, les implants
rétiniens présentaient une contrainte mécanique (fléchissement, frisottement) engendrant des
problemes de délamination entre le métal et le polymeére (cloques de la couche métallique,
mauvaise adhésion). En réduisant la pression de dép6t des métaux et en déposant les mémes
épaisseurs de polyimide, nous obtenons des implants avec une contrainte mécanique

beaucoup plus faible.

3.2.1.1 Adhésion métal/polyimide

L’adhésion étant la liaison chimique ou physique entre deux matériaux (Pl/métal et PI/PI)
est trés importante car elle assure notamment 1’étanchéité des pistes métalliques par rapport au
liquide biologique évitant ainsi les courts-circuits. Pour améliorer cette adhésion, on peut
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utiliser des méthodes de traitement de surface chimiques et/ou physiques que nous pouvons
rencontrer dans la littérature.

Il existe des méthodes chimiques telles que le traitement en surface avec du KOH qui
augmente la rugosité, I’hydrophilicité et la polarité de la surface du film de polyimide due a la
forte interaction entre les groupes d’oxygéne du polyimide et le film d’aluminium [124].

Il y a également des méthodes purement physiques telles que le bombardement d’ions
d’argon (appelé aussi "rétro-sput” ou "rétro-sputtering™) qui consiste a rendre rugueuse la
surface du polyimide sur laquelle sera déposé le métal. Cette méthode peut également étre
combinée a un traitement de surface dans un plasma oxygéne qui ameliorera les interactions
entre le métal et le polymeére. Cependant, le plasma oxygene peut selon les métaux induire une
corrosion a I’interface métal/polymeére qui nuira a I’adhérence et a la durée de vie du métal.

Compte tenu des expériences biologiques qui seront réalisées avec les implants obtenus,
fabrication c’est pourquoi nous utiliserons la méthode physique qui consiste a créer de la
rugosité a la surface du polyimide avant le dép6t du métal a 1’aide d’un plasma d’argon.

Une autre cause de décollement du film de polyimide est sa sensibilité a la variation du taux
d’humidité [125] car il adsorbe I’humidité. Il était ainsi indispensable pour nous de le
déshydrater avant d’opérer, notamment avant de déposer une seconde couche de polyimide

sur la premiere ou I’adhésion polyimide/polyimide sera notre prochain point d’optimisation.

3.2.1.2 Adhésion polyimide/polyimide

Une étude [126] a testé I’adhésion polyimide/polyimide de différents types de PI, en
appliquant une tension allant jusqu’a 30 V a un métal pris entre deux films de PI. On observe
I’évolution des gaz et une délamination entre le Pl et la couche de métal. Les densités de
défaut du polyimide 2611 relevées a 2V étaient de 0.01 cm™ et elles sont les plus faibles
comparées aux autres types de Pl (U-Varnish-S, Durimide 7510). Si le polymere présentait
trop de défaut, I’étanchéité et I’adhésion de celui-Ci seraient contestables. Etant donné que nos
applications ne nécessitent pas 1’utilisation d’une tension supérieure a 2V, nous ne devrions
pas avoir ce probléme.

Comme nous 1’avons vu précédemment, nous utilisons les mémes épaisseurs pour les
couches de polyimide pour ne pas induire de contrainte mécanique entre les deux couches ce

qui finalement résulte d’une meilleure adhésion PI/PI.
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3.2.2 Gravure du polyimide

La vitesse de gravure du polyimide dépend du mélange de gaz utilisé. Dans la littérature, un
mélange d’oxygeéne avec un gaz fluoré augmente la vitesse de gravure [127]. Nous avons ainsi
utilisé un mélange de gaz d’oxygene et tétrafluorure de carbone (CF,4) pour la gravure du

polyimide 2611 représentée par le Graphe 1.

o Courbe de Gravure du Pl 2611
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Graphe 1 - Courbe de gravure du polyimide 2611

Une épaisseur de polyimide de 8 um a été gravée en 1h sous une pression de 100 mTorr,
avec une puissance de 80W en présence de 50 sccm d’oxygene et 12,5 scem de tétrafluorure
de carbone (CF,). Cela fait une moyenne de polyimide gravée de 135 nm/min ce qui est
comparable aux valeurs trouvées dans la littérature (100 nm/min [128]).

L’utilisation des gaz fluorés pour diminuer le temps de gravure du polyimide n’est pas sans
risque pour les cellules : la gravure par RIE du Polyimide 2611 en plasma oxygene est moins
nocive pour les tissus que la gravure en plasma oxygene et tétrafluorure de carbone (CF,)
mais elle est également 5 fois plus longue. En effet, le plasma CF, change la surface du
polyimide en introduisant des ions fluorures a la surface du polyimide, le rendant ainsi moins
biocompatible [129]. Etant donné qu’un masquage protége la surface de I’implant, seul le
flanc de I’implant sera exposé. Nous avons donc opté pour une gravure du polyimide par
plasma oxygene et argon, dont les tests de biocompatibilité du polyimide qui permettent

d’évaluer sa toxicité seront vus plus loin.

3.2.3 Optimisation du masque de gravure

La gravure du polyimide nécessite un masque qui sert a protéger les zones qu’on ne veut pas
graver. On remarque qu’en gravant en RIE notre polyimide sous oxygéne et argon, il arrive

que la gravure du polymére s’arréte. L’aluminium qu’on avait été initialement choisi en tant
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gue masquage est classiquement utilisé en gravure RIE, mais il est pulverisé par les ions
argons et se redépose sur les zones gravées créant des nanostructures de type « herbes » a la
surface ou allant méme jusqu’a arréter la gravure. D’autres masques ont alors été utilisés tel
que le titane mais on observe les mémes problemes de redépdt et le retrait du masque en titane
apres la gravure est difficile.

Nous avons opté pour I’utilisation d’une résine négative assez stable et épaisse (type
novolaque) qui supporte bien les conditions de gravure ionique et dont la sélectivité est plus
grande que celle du polyimide. La gravure avec cette résine évite les effets de micromasquage

d au redépdt de metal.

3.2.4 Reécapitulatif

Nous avons donc optimisé différents points des étapes de fabrication des implants tels que
I’optimisation des contraintes des matériaux qui améliore leur adhésion (P1/PI et PI/métal), la
gravure du PI et ’utilisation d’un meilleur masquage pour sa gravure. Ces études ainsi que le
dessin de nouveaux masques de photolithographies ont contribué a augmenter

considérablement le rendement des implants rétiniens.

Les implants avec des électrodes en platine lisse ne présentent pas d’assez bonnes propriétés
en enregistrement ni en stimulation comme nous 1’avons vu précédemment du fait de sa faible
surface et de sa capacité de charge de 1’électrode, c’est pourquoi 1’électrodéposition de platine
noir permet respectivement de diminuer 1’impédance en accroissant sa surface tout en
augmentant la capacité de charge des électrodes. Nous avons donc choisi de développer
I’électrodéposition de platine noir sur les électrodes des implants comme détaillé ci-aprés, en

profitant des résultats acquis sur les MEAs rigides.

3.2.5 Electrodéposition de platine noir sur les implants

De méme que dans le cas des fourchettes MEA, nous avons calculé la surface afin de
déterminer I’intensité de courant a appliquer :

S cercle 30 um=1x(15.10™)2 = 7,069.10°° cm2

S cercle 60 um= 1%(30.10™)2 = 2,827.10° cm2

Cela nous donne une intensité théorique de -0,56 pA pour une électrode de 30 um de
diameétre et -2,25 WA pour une électrode de 60 um de diamétre afin que le dépdt soit similaire
a celui obtenu avec les MEA fourchettes. Les électrodes sont électrodéposées également

pendant 50s. Cependant nous avons remarqué que le parametre d’électrodéposition pour les
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plus grosses électrodes ne devait pas étre appliqué car nous avons observé que le platine noir
débordait sur la masse faisant court-circuiter les électrodes entre elles. Nous avons trouvé
expérimentalement une intensité optimale de -1,5 HA pour les grosses électrodes. Les
électrodes électrodéposées au platine noir sont observées en microscope optique (Figure 76)

et a différents grossissement au MEB (Figure 77).

inad

Figure 76 - Vue au microscope optique des électrodes électrodéposées au platine noir

Nous pouvons remarquer qu’au MEB, le contraste et la morphologie sont bien visibles entre
les matériaux & savoir le polyimide, le platine lisse de la masse et le platine noir sur les
¢lectrodes. Cela permet ¢galement d’observer la bonne isolation du polyimide puisqu’il n’y a
pas de dép6t de platine noir ailleurs que sur les électrodes. Au MEB, le platine noir
¢lectrodéposé se présente sous forme d’agglomérats avec des cavités, des fissures qui font
qu’au microscope optique, le platine noir apparait bien noir. Cette morphologie est similaire a
celle de nos MEA fourchettes et celle rencontrée dans la littérature. L’aspect du platine noir
sur les petites électrodes est régulier contrairement aux grosses électrodes ou le platine noir
semble moins structuré. Nous pouvons voir que sur les bords des électrodes, le dépot est plus
important et notamment sur les grosses électrodes, le platine déborde un peu sur I’anneau du
polyimide sans toucher la masse.

L’¢lectrodéposition de platine noir sur les grosses électrodes nécessite encore des
optimisations afin que le dép6t soit aussi homogene et structuré que celui des petites

électrodes en modifiant un ou plusieurs paramétres tels que le temps de dép6t et/ou le courant

appliqué.
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Figure 77 - Vues MEB d’implants planaire avec des électrodes électrodéposées au platine noir a
différents grossissements : téte d’implant (A) et son zoom sur la masse et les électrodes (B), deux
électrodes de 30 um (C) et son zoom sur le platine noir (D) et une électrode de 60 um (E) et son
zoom sur le platine noir (F)

Il existe d’autres procédés de fabrication qui permettent également d’obtenir des implants
rétiniens avec des électrodes en platine noir. Nous pouvons citer celle d’une équipe japonaise
[130] qui consiste a électrodéposer le platine noir avant la libération des implants dans une
solution HF. Cependant, le HF dégrade les métaux et étant toxique pour les cellules, il

pourrait pénétrer dans les porosités du platine noir et risquer d’endommager les cellules
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rétiniennes lors des expériences biologiques si les implants ne sont pas bien nettoyes. De plus,
le platine noir étant fragile, il est préférable pour nous de 1’électrodéposer aprés la libération

des implants.

Les implants électrodéposés en platine noir sont ensuite caractérisés et comparés en 3.4 avec
les mémes types d’implants rétiniens mais avec un autre matériau d’électrode, du diamant

dopé au bore qui se veut plus résistant physiquement et chimiquement que le platine noir.

3.3 Procédé de fabrication avec des électrodes en diamant

Le procédé de fabrication des implants rétiniens planaires en diamant (Figure 78) détaillé en
annexe (p. 201) a été adapté a partir des MEA rigides planaires en diamant (abordées au
Chapitre 2). C’est un procédé original car il permet la réalisation d’implants rétiniens en
combinant deux matériaux, polyimide et diamant, qui sont a priori incompatibles du fait de la
température de croissance élevée du diamant que le polyimide ne supporterait pas. Le procédé
de fabrication repose comme pour les MEA rigides en diamant sur la structuration et la
croissance du diamant avant le dep6t et la structuration des autres couches (métal, polymere).
Une vue au microscope optique d’un implant en fin de procédé est représenté sur la Figure 79

et au MEB sur la Figure 80 ou des restes de silicium gravés sont encore visibles.

Diamant
1) Croissance localisée du diamant ﬁ $i0,

2) Dépét de polyimide (PT) — <«—PI
3) Gravure du PI (pour ’ouverture des

électrodes, masse et pads de contact)
Pt ou Au
(pistes, électrodes, masse et contacts)
5) Second dépot de PI i l
6) Gravure de la forme de ’implant ﬂ

7) Libération de I’'implant

Figure 78 - Procédé de fabrication d’implant rétiniens planaires en diamant.
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Figure 80 — Vues au MEB d’électrodes en sortie de procédé de gravure du silicium (haut),
électrode de 60 um (bas gauche) et zoom sur le diamant (bas droite)
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Certaines images présentent des contrastes singuliers ou apparaissent Iégerement déformées
ou décalées lors de la prise de I’image au MEB. Cela est di a I’effet de charge de
I’échantillon, probablement a la couche de dioxyde qui n’a pas encore été gravée.

La surface de 1’électrode est homogeéne et présente des grains de diamant de taille
nanomeétrique (entre 50 a 150 nm) qui correspondent aux nanoparticules de diamant qui ont
été déposées par centrifugation avant la croissance. On observe que les grains de diamant ont

coalescé en un film tout en conservant leur morphologie.

A ce jour, trés peu d’implants rétiniens avec des électrodes en diamant dopé ont été réalisés
car leur réalisation selon les techniques disponibles est souvent longue. Nous pouvons citer
I’implant rétinien en diamant de A. E. Hadjinicolaou [131] ou les électrodes sont fabriquées,
découpées et leur taille est réduite par ablation laser avant d’étre montées en implant rétinien.
Le procédé que nous utilisons est plus simple et reste compatible avec les technologies de

films minces utilisées en microfabrication.

Les implants rétiniens planaires avec des électrodes en diamant ou en platine noir sont
ensuite testés en fin de procédé de microfabrication et comparés pour évaluer ’interface

électrochimique des différents types d’électrodes.

3.4 Mesures électrochimiques d’implants rétiniens planaires

3.4.1 Impédance et premier tri avec le nanoZ

Les mesures d’impédances sont réalisées dans le PBS selon le montage suivant (Figure 81)
et les impédances a 1 kHz (fréquence de 1’activité biologique des cellules biologiques) sont
regroupées dans la Tableau 12. Ces résultats sont a manier avec précaution car le NanoZ
permet surtout de faire un premier tri des implants rétiniens afin qu’ils puissent &tre montés
pour effectuer d’autres mesures avec une méthode plus fiable en utilisant un potentiostat, le
PGSTATI12 d’Autolab (au CEA) ou le VMP-300 de Bio-Logic (a I’ESIEE). Ces appareils
(potentiostats) ne possédent pas de carte d’adaptation pour les interfacer avec 1’implant aprés
leur microfabrication pour réaliser des mesures, c’est pourquoi nous avons besoin de les

monter individuellement. Ce montage sera présenté dans le prochain chapitre.
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Figure 81 - Montage des mesures des implants rétiniens dans du PBS avec le NanoZ

Type d’électrodes Avant dépét platine noir ~ Apres depot platine noir

991 kQ (2=30 um) 21 kQ (0=30 pm)
. . Phase : -80,4° Phase: -32,1°
Sl {{FE ) 278 kQ (0=60 pm) 5 kQ (@=60 ym)
Phase : -79,4° Phase : -62,9°
4,222 MQ (@=30 pm)
Phase : 74,4° (oA
i ! Pas de dépot
Dlamant 782 kQ (@=60 pm) P
Phase : -82,5°

Tableau 12 - Mesures a 1 kHz des impédances et des phases des implants rétiniens dans du PBS
avec le NanoZ (moyenne sur un substrat d’environ 20 implants)

L’¢électrodéposition de platine noir sur les électrodes métalliques de 30 um et 60 um a fait
baisser respectivement leur impédance d’un facteur de 47 et 56 soit de 98%. Nous obtenons
une trés forte réduction de I’impédance comparée a nos fourchettes MEA ou a la littérature
(85% de réduction de I'impédance avec du platine noire [91]). Les impédances des électrodes
en diamant sont plus élevées comparées a celles des électrodes métalliques ainsi que des
¢lectrodes diamants de 30 um (70kQ a 1 kHz [25], vues dans Tableau 3). Cependant, les
auteurs de I’article [25] soulévent des interrogations quant a leur couche d’isolation due a la
faible impédance de ces dernieres.

Les phases sont d’environ -80° a 1kHz, proche d’une interface capacitive, pour les
électrodes en diamant et en métal mais cela est a confirmer en observant la phase sur une

gamme de fréquence plus large pour confirmer le comportement capacitif.

Apreés ce premier le tri, les implants sont montés sur un circuit imprimé pour poursuivre leur
caractérisation sur le potentiostat. Les CV sont réalisés dans un premier temps pour
déterminer que nous avons bien obtenu le bon matériau d’électrode et dans un second temps,
des mesures d’impédances sur une large gamme de fréquence et des tests de pulse de tension
sont effectués pour observer le comportement de 1’électrode in-vitro. Ces caractérisations sont

présentées dans la partie suivante.
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3.4.2 Voltameétrie cyclique

Les CV dans du PBS (Graphe 2) montrent bien que nous retrouvons la fenétre de potentiel
de chaque matériau d’électrode, notamment le diamant et le platine noir, ce qui signifie que le
procédé de microfabrication est opérationnel.

Le diamant présente une plus large fenétre de potentiel (3,3V) que I’or (2,6V) et le platine
noir et lisse (2,4V) offrant la capacité de détecter des réactions que les autres matériaux
d’électrode ne peuvent mesurer (ce qui est en accord avec la littérature [55], [96], [97]).

D’apres [56], un grand courant de fond et les effets capacitifs causent un manque de stabilité
a des potentiels élevés de détection et sont plus sensibles a I'encrassement. Ca serait le cas

pour le platine noir qui présente un plus grand courant de fond (cf. zoom du Graphe 2)

comparé aux autres électrodes.

1,2e-2; __ Platine noir ; . |
— ; Dlaman%
/ ' 1
1e-21 3e-3 4 gg:,
2,5¢-3 / i f
8e-34 E 23 /'/ §
E § 1,5e-3 /':' / g
:g 66-3’ 1e-3 / :._.-':: f é
g 5e-4 // :'V:: f
S 4e3 01—————-"""'/ = e WSS B \ j / f
0,5 1
26‘3’ Telslon v) .
/ Platine lisse
2 A 0 1 2
Tension (V)

Graphe 2 - CV dans du PBS avec un taux de balayage de 0,1 V/s de différents matériaux (haut)
et un zoom sur le pic de 0,84V. Les matériaux sont : diamant (bleu), platine lisse (rouge), platine
noir (noir), or (jaune)

On observe la présence d’un pic a 0,84V pour toutes les électrodes (zoom du Graphe 2)
aussi bien le BDD, I’or et le platine qui correspond a un pic d’adsorption du groupe phosphate

ou chlore contenu dans le PBS [132] qui a été confirmé avec des mesures dans LiCIO4 ou ce

pic n’apparait pas.
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3.4.3 Impédances avec un potentiostat

3.4.3.1 Electrodes métalliques avant et apreés dépot de platine noir

Les balayages en fréquence sont réalisés sur une gamme allant de 100 kHz a 100 MHz.

Les mesures des électrodes d’un implant avant et apreés le dépot en platine noir sont
présentées sous forme de diagramme de Bode en Graphe 3. Ce graphe montre distinctement
deux couples d’impédance, I’'un avant le dépot de platine noir (tirets épais) et 1’autre apres
(lignes épaisses). Dans chaque couple, deux séries d’impédance correspondent aux deux
tailles d’¢lectrodes de 30 um (lignes épaisses noires) et de 60 pum (tirets épais rouges). On
observe que les impédances diminuent apres le dép6t de platine noir et sont déplacées vers les
basses fréquences tandis que les phases sont augmentées (Tableau 13): a 1 kHz, I’'impédance
des ¢électrodes de 60 um était de 49,7 kQ et celle de 30 pm de 165,2 kQ avant le dépot tandis
qu’apres le dépot, elle est respectivement de 5,4 kQ et de 12,1 kQ. Ce qui correspond a une
réduction d’impédance de 89% (ou d’un facteur de 9,2) pour les électrodes de 60 um et de
93% (ou d’un facteur de 13,7) pour les électrodes de 30 um. Ce sont des réductions
legérement moins importantes que celles mesurées avec le NanoZ mais ces valeurs sont
cohérentes avec les structures du platine noir précédemment observées au microscope (3.2.5)
ou les petites électrodes sont mieux structurées et mieux recouvertes de platine noir que les

grosses électrodes.

On remarque qu’avant le dépdt de platine noir, au niveau des basses fréquences (entre 100
et 200 Hz), la courbe des phases fluctue beaucoup mais qu’apres le dépdt de platine noir, elle
est plus stable. Vers les hautes fréquences, les phases sont plus grandes et tendent vers -10° ou
a 1kHz, la phase est passée de -70° a -15,2°. Le dépdt de platine noir a diminué les
impédances et déplacé les phases vers les basses fréquences. Cette modification du
comportement du platine noir est due a 1’augmentation de la surface de 1’électrode qu’on

observe également avec d’autres matériaux [63].

110



Ppiatine noir

IS
o

»
S O
Bop/(Z)eseyd

log (|2]/Ohm)

log (freq/Hz)

Graphe 3 - Diagramme de Bode: impédances (lignes et tirets épais) et phases (lignes fines et
pointillés) d’électrodes planaires de 30 um (rouge et noire) et de 60 um (fuchsia et grise) avant
dépot (tirets) et apres dépbt de platine noir (lignes épaisses)

Apres dépbt platine noir

Taille d’électrode Avant dépot platine noir

Z=165,2kQ a 1kHz Z=12,1kQ a 1kHz
30 um Phase : -70,2° & 1kHz Phase: -14,5° & 1kHz

Z=49,7kQ a 1kHz Z=5,4kQ a 1kHz
60 um Phase : -69,3° & 1kHz Phase : -15,2° & 1kHz

Tableau 13 — Extraction & partir du logiciel VMP-300 des courbes du Graphe 3 de ’impédance
et de la phase a 1kHz d’électrodes métalliques planaires

Nous tragcons des courbes d’ajustement a I’aide du logiciel du potentiostat du Biologic
(Z Fit) afin d’extraire les valeurs de résistances et capacités. Le circuit equivalent choisi
correspond au circuit de Randles avec un élément a phase constant (CPE) car la phase obtenue
n’équivaut pas a celle d’une capacité pure [133]. Les CPE sont donnes par le logiciel sous
forme de pseudocapacité Cdl ou de paramétre Q avec une puissance o. Les valeurs de la
résistance en série R, la capacité de double couche CPE, et la résistante de transfert de charge
R avant (Graphe 4) et aprés dépdt (Graphe 5) de platine noir sont regroupées dans le Tableau
14. Leur déviation est petite ce qui suggére que le circuit choisi modélise bien le
comportement de I’électrode. En effet, on peut voir que les courbes d’ajustement sont

relativement correctes surtout dans le cas du platine noir.
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On observe qu’aprés le dépdt de platine noir, on a une augmentation des CPE.

L’¢électrodéposition a multiplié par 33 la capacité de double couche pour les électrodes de 30

pum et par 42 fois celles de 60 um. Cela permet donc une charge ou une décharge de courant

plus importante et pourrait s’avérer dangereux pour les cellules si I’on ne contrdle pas bien les

courants injectes.

log (]2|/Ohm)

log (freq/Hz)
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Graphe 4 — Diagramme de Bode d’une électrode planaire de 30 um (courbe rouge) et de 60 um

(courbe fuschia) avant dépot de platine noir et leurs courbes de fitting (pointillés violets)
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Graphe 5 — Diagramme de Bode d’une électrode planaire de 30 um (courbe noire) et de 60 um
(courbe grise) apres dépdt de platine noir et leurs courbes d’ajustement (pointillées violets)

Taille d’électrode  Avant dépot platine noir Apres dépat platine noir

Valeurs Déviation Valeurs Déviation

R=22,4kQ 1 R.=9,8kQ 0,236
Cd|=3,1nF Cd|=140nF
Q=3,1nFs®D, =1 1 Q=120nFs®?, =0,00 78
R=68,0.10°Q 0,188 R=32,7.10°Q 41,42
R=7,8kQ 1 R.=4,5kQ 0,312
Ca=5,4nF Ca=331nF
Q=5,4nFs®?D =1 1 Q=299nFsY, 4=0,91 6,1.10™"
R=117.10°Q 0,036 R=9,4.10°Q 938

Tableau 14 — Valeurs de R, Cy et Ry, Obtenues a partir du logiciel d’ajustement du Biologic
(Z Fit) d’¢électrodes planaires avant et apres dépot de platine noir

Ces graphes démontrent donc que les électrodes électrodéposées ont un comportement plus
capacitif que les électrodes non déposées. Cela est cohérant car le platine noir augmente la

surface de 1’électrode ce qui offre une capacité de double couche plus grande en basses

fréquences.

Sur un plus grand nombre d’échantillon d’implant, nous pouvons observer la tendance

générale d’une vingtaine d’électrodes (30 um et 60 um) et voir 1’évolution des impédances et

113



des phases avant le depot et apres le dépot de platine noir (Graphe 6). Sur les graphes de Bode
avant le dépot de platine, les impédances des deux tailles d’électrodes n’étaient pas bien
visibles tandis qu’apres le dépot, méme dans les basses fréquences, on distingue clairement
les deux séries d’impédances. Les impédances apres le dépbt sont plus homogénes signifiant
que les dépbts sont bien reproductibles. Concernant les phases, aprés le dépét (Graphe 6
(bas)) on voit nettement leur augmentation par rapport a deux électrodes qui n’ont pas été
¢électrodéposées, probablement car les ¢lectrodes n’étaient pas fonctionnelles.

On observe le méme phénomeéne ou 1’¢lectrodéposition modifie le comportement des

électrodes, les rendant plus capacitif dans les basses fréquences.
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Graphe 6 - Tendance générale en diagramme de Bode : impédances (lignes épaisses) et phases
(lignes fines) avant (haut) et aprés (bas) dép6t de platine noir
d’une vingtaine d’¢électrodes planaires en métal (30 et 60 um)
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3.4.3.2 Comparaison du diamant et du platine noir

Les mesures des ¢lectrodes d’un implant en platine noir sont comparées avec celui en
diamant et sont présentées sous forme de diagramme de Bode en Graphe 7. On voit que la
différence entre les modules d’impédance du platine noir et du diamant est bien marquée. Le
diamant présente a 1kHz des impédances d’électrode de 30 um 5,7 fois plus élevée et de 60
pum 7,8 fois plus élevées que celles en platine noir. Cependant elles restent plus faibles que les
électrodes métalliques avant électrodéposition de platine noir de 2,4 fois pour les électrodes
de 30 um et de 1,2 fois pour les électrodes de 60 pm. Cette différence peut s’expliquer par la
combinaison de la morphologie de surface du diamant et son dopage qui le rend meilleur que
les électrodes métalliques avant électrodéposition de platine noir.

Ces résultats signifieraient que du fait de la faible impédance, le platine noir présentera les

meilleures propriétés en enregistrement suivi du diamant puis des électrodes métalliques.
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Graphe 7 - Graphe de Bode avec sa phase : impédances (lignes épaisses) et phases (lignes fines et
pointillés) d’électrodes de 30 um (cyan et noir) et de 60 pum (bleu et gris) d’électrodes planaires
en diamant (cyan et bleu) et en platine noir (gris et noir)
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Taille d’électrode Platine noir Diamant
7=12,1kQ a 1kHz Z=203kQ a 1kHz

30 pm Phase: -14.5° 4 1kHz Phase : -72,9° & 1kHz
7=5,4kQ a 1kHz 7=42,2kQ a 1kHz
60 um Phase - -15.2° 4 1kHz Phase : -66,1° & 1kHz

Tableau 15 — Extraction a partir du VMP-300 des courbes du Graphe 7 de I’'impédance et de la
phase a 1kHz d’électrodes planaires en platine noir et diamant

Cela est confirme apres 1’ajustement (Graphe 8) et ’extraction des paramétres (Tableau 16)
Rs, Ca, et Ric ou les électrodes en diamant présentent des capacités de double couche plus
faible (58 fois pour les électrodes de 30 um et 34 fois pour les électrodes de 60 um) que celles
en platine noir. On peut remarquer que diamant possede une capacité de double couche
équivalente aux eélectrodes meétalliques avant dép6t de platine noir qui témoigne du
comportement quasi-métallique du diamant. Ici aussi, la déviation des valeurs de Rs, Cy, et
Ric est petite et ’ajustement des courbes sont relativement correctes ce qui suggere que le

circuit choisi modélise bien le comportement de 1’¢électrode.
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Graphe 8 - Diagramme de Bode d’une électrode de 30 pm (courbe noire) et de 60 um (courbe
grise) apres dépdt de platine noir et leurs courbes d’ajustement (pointillés violets)
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Taille d’électrode Platine noir Diamant
Valeurs Déviation Valeurs Déviation

R=9,8kQ 0,236 R= 14,3kQ 1
Cy=140nF Ca=2,4nF
U Q=120nFs®Y, =090 78"  Q=24nFsD =1  1,7.107
R=32,7.10°Q 41,42 R=2,0.10%Q 0,030
R=4,5kQ 0,312 R.=5,7kQ 0,232
Ca=331nF 6,1.10%2 Ca=9,6nF 8,5.10"°
SO Q=299nFsY, ¢=0,01 Q=7,8nFs“?, 4=0,94
R=9,4.10°Q 938 R=4,7.10°Q 5374

Tableau 16 - Valeurs de R, Cgy et Ry obtenues a partir du logiciel d’ajustement du Biologic
(Z Fit) d’¢électrodes planaires métalliques et diamant

3.4.4 Caractérisation par pulse de tension des implants planaires

Nous avons cherché a déterminer la quantité de charge maximale de nos électrodes de
30 um et 60 um en diamant et en platine noir sur des implants libérés en leur appliquant des
pulses de tensions croissants (I=U/(Z(f)) de 0,2 V a 1,6 V. La durée d’un pulse de tension
appliqué a I’¢électrode est de 1 ms et le courant induit par ce pulse est mesuré. L’intégration de

I’aire sous le pulse permet de déduire le courant injecté par un pulse de tension.

Nous avons considéré que 1’on pouvait appliquer des pulses de tension sans induire
I’hydrolyse de I’eau jusqu’a 1,4 V pour le diamant dopé et 1,1 V pour le platine noir. Les
graphes obtenus montrent les pulses de tension pour des électrodes de 30 pum (Graphe 9) et de
60 pm (Graphe 10).

La charge injectée par un pulse de 1 ms a 1,4 V par I’électrode en diamant dopé de
30 um est de 8,9 nC et celle du platine noir a 1,1 V est de 48 nC. Le platine noir peut donc
injecter de 5,4 fois plus de charge que le BDD pour une électrode de 30 um ce qui confirme la

faible capacité du diamant vue précédemment avec les mesures d’impédances.
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Graphe 9 - Courant induit par des pulses de tension sur des électrodes planaires de 30 um
en platine noir (rouge) et diamant dopé (bleu).

La charge injectée par un pulse d’Ims a 1,4V par I’électrode en diamant dopé de
60 um est de 42,3 nC et celle du platine noir a 1,1 V est de 97 nC. Le platine noir peut
donc injecter 2,3 fois plus de charge que le diamant dopé pour une électrode de 60 um ce qui

semble relativement faible.
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Graphe 10 - Courant induit par des pulses de tension sur des électrodes planaires de 60 pum
en platine noir (rouge) et en diamant dopé (bleu).

En stimulation, des impulsions biphasiques de courte durée (telles que 1 ms) devront
généralement étre utilisées pour éviter des réactions faradiques et leurs sous-produits car le
courant qui s’écoule facilement a travers la résistance de transfert de charge causerait des

dégats aux tissus [134].
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Des expériences complémentaires devront étre réalisées in-vivo et/ou in-vitro afin de
déterminer la quantité limite de charge injectée avant la dégradation des tissus (issue de la
variation locale du pH ou par des courants élevés injectés) et si I’augmentation de la tension
des pulses sur les électrodes en diamant serait sans risque pour les tissus. De cette fagon, nous
pourrions déterminer I'efficacité des électrodes en diamant pour la stimulation. Cette étude est

en cours d'évaluation avec nos partenaires biologistes.

3.5 Recapitulatif

Nous retrouvons bien les fenétres de potentiels attendues pour les deux matériaux et les
impédances relevées sont cohérentes avec celles attendues. Le platine noir présente des
caractéristiques supérieures (impédances faibles et capacité de double couche élevée) a celles
du BDD de fagon franche. Sa grande capacité de double couche est liée a I’augmentation de
sa surface apres électrodéposition.

Le diamant bien qu’il possede une faible capacité de double couche similaire aux électrodes
métalliques avant électrodéposition, il est bien biocompatible [57], [79] et aurait

théoriquement une plus longue durée de vie que le platine noir.
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Type Taille

d’électrode d’électrode
30 um
60 pum
30 pm
Diamant
60 pum

Avant dép0t platine noir

7=165,2kQ a 1kHz
Phase : -70,2° a 1kHz
R=22,4kQ
Cd|=3,1nF
Q=3,1nFs?, a=1
R=68,0.10°Q

7=49,7kQ a 1kHz
Phase : -69,3° a 1kHz
R=7,8kQ
Cd|=5,4nF
Q=5,4nFsY a=1
R=117.10°Q
Z=203 kQ a 1kHz
Phase : -72,9° a 1kHz
R 14,3kQ
Ca=2,4nF
Q=2,4nFsY, =1
R=2,0.10%Q
7=42.2kQ a 1kHz
Phase : -66,1° & 1kHz
R=5,7kQ
Cd|=9,6nF
Q=7,8nFs*Y 4=0,94
R=4,7.10°Q

Apreés dép6t platine noir

7=12,1kQ a 1kHz
Phase: -14,5° a 1kHz
R=9,8kQ
Cy=140nF
Q=120nFs“?, ¢=0,90
R=32,7.10°Q

7=5,4kQ a 1kHz
Phase : -15,2° a 1kHz
R=4,5kQ
Cd|=331nF
Q=299nFs*?, ¢=0,91
R=9,4.10°Q

Pas de dépot

Pas de dépdt

Tableau 17 — Récapitulatifs des mesures

En comparant la capacité du platine noir (11706 pF/cm?2 pour les grosses électrodes et
19806 pF/cm? pour les petites) et du diamant (340 pF/cm?2 pour les électrodes) avec les
matériaux de la littérature (Tableau 18), on observe que le platine noir présente la plus grande
capacité de double couche et que celle du diamant est meilleure que les métaux (Ti et Pt)

n’ayant pas subi de modification de la surface.

Matériaux Capacité Référence

S TR A e LR 11706-19806 pF/cm? /

Platine noir 6687-17000 pF/cm2  [135], [63]
IrOx 2174 uF/cm? [135]
Diamant de cette thése 340 pF/cm?2 /
Ti 160 uF/cm2 [63]
Pt 10-60 pF/cm? [135], [63]

Tableau 18 — Valeurs de capacité de double couche de quelques matériaux dans le PBS
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Comme nous ’avons vu précédemment, les électrodes conventionnelles sont plates et dans
le but d’améliorer le contact avec les cellules rétiniennes, certaines études démontrent que les
électrodes tridimensionnelles pourraient conduire & une grande amélioration en ce qui
concerne les courants de stimulation et la résolution spatiale. Nous avons donc développé des
procédés de fabrication spécifiques pour ces géomeétries tridimensionnelles développées avec

nos partenaires, qui fera I’objet de la partie suivante.

4. Implants rétiniens tridimensionnels

Afin de valider la géométrie 3D, nous avons successivement fabriqué des implants en
polyimide, puis avec des électrodes en platine ou en diamant dopé englobées dans deux

couches de polyimide.

4.1 Procédé de fabrication 3D tout polyimide

4.1.1 Fabrication du moule tridimensionnel et de ’implant tout polyimide

Le procédé de fabrication des implants tridimensionnels est plus complexe que celui des
implants planaires car il est nécessaire de créer un moule en silicium qui définit la forme et la
profondeur des cuvettes (20 a 45 um). Pour réaliser ce moule, nous avons utilisé la technique
de gravure par voie humide dans la potasse (KOH)® qui requiert des structures de
compensation afin d’obtenir a la fin des structures en forme de cdnes tronqués avec une forme
pour le fond du puits presque ronde et des flancs qui suivent les plans cristallins du silicium

comme on peut le voir sur la Figure 82.

Figure 82 — Exemple de moule réalisé avec la technique de gravure KOH.

% Produit chimique permettant une gravure anisotrope en fonction de I’orientation cristalline du silicium
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Une méthode alternative est la fabrication du moule en utilisant un procédé DRIE non
standard par gravure alternée isotrope et anisotrope (procédé Bosch, cf. Chapitre 2 §4.1.1).
Avec cette méthode, il est possible de réduire les espaces entre les cdnes tronqués conduisant
a une plus grande densité d’¢électrodes. De plus nous ne serons plus limités par les plans
cristallins du silicium pendant la gravure ce qui permet de créer presque toutes les formes

géomeétriques : un exemple de moule réalisé est illustré sur la Figure 83.

5 HH
5 EH

Figure 83 — Différentes vues d’un moule en silicium réalisé par DRIE.

La difficulté a réaliser les implants tridimensionnels repose sur la topographie. En effet, le
polyimide étant déposé par centrifugation, son épaisseur ne sera pas uniforme sur ces
structures 3D. Avant de pouvoir intégrer d’autres matériaux pour la fabrication des implants,
des tests ont été réalises sur I’étape de dépot du polyimide afin vérifier si celui-ci épouse bien
la forme et si une fois recuit, le film n’est pas perforé au niveau de ces structures 3D. Les
tests ont été concluants pour une épaisseur de Pl de 10 um car les implants obtenus ne

présentent pas de défaut (Figure 84) et sont suffisamment flexibles pour étre manipulés en
chirurgie.

Figure 84 - Implant tout polyimide (échelle : 1 mm de diamétre pour la téte d’implant).
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Des expériences biologiques ont été menés antérieurement dans [53] pour évaluer la
biocompatibilité du polyimide et valider la géométrie en forme de puits préalablement a la

fabrication des implants fonctionnels.

4.1.2 Tests biologiques

Pour déterminer la biocompatibilité du polyimide et valider la forme géométrique des puits,
les implants tout polyimide ont été implantés en position sous rétinienne dans 1’ceil de rat
P23H atteint de rétinite pigmentaire. Ensuite les cellules rétiniennes sont marquées par
differentes colorations (molécules ou anticorps fluorescents) afin que par une technique
d’imagerie en fluorescence, ces cellules puissent étre différenciées et dénombrées. Les
noyaux des cellules bipolaires sont marqués en bleu (molécule fluorescente DAPI), les corps
des cellules bipolaires en vert (anticorps anti Pkc a) et les cellules gliales en rouge (anticorps
anti GFAP) ou ces derniéres lorsqu’elles sont anormalement nombreuses, sont le signe d’une
réaction inflammatoire. La Figure 85 représente différentes coupes optiques virtuelles des
cellules rétiniennes avec un implant tout polyimide ou dans les puits et selon les différentes

coupes, il n’y a pas de cellules gliales en contact avec le polyimide mais seulement des

cellules bipolaires.

Figure 85 — Différentes coupes optiques virtuelles de cellules rétiniennes sur un implant tout
polyimide prises avec un microscope confocal [79]
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Une coupe au cryostat'® du tissu avec I’implant est également réalisée pour tester la
plasticité de la rétine. Sur la Figure 86, on observe que la rétine est flexible puisqu’elle peut se
mouler dans les structures 3D pour des puits de 30 pm de profondeur aussi bien de 45 pm que

de 30 um de largeur.

Puit de 45 um
Figure 86 - Rétine de rat P23H sur un implant tout polyimide [53], [79].

Ces expériences biologiques ont démontré la biocompatibilité du polyimide et validé la

géomeétrie 3D, ce qui nous a incités a poursuivre avec la fabrication d’implants fonctionnels.

4.2 Procédé de fabrication 3D avec des électrodes en métal

Le procéde de fabrication de ces implants 3D avec des électrodes métalliques (Figure 87,
détaillé en annexe p. 203) est difficile surtout lors des étapes en photolithographie a cause des
topologies importantes du moule en silicium. Par conséquent, les motifs transférés au
polymére (tels que la taille de 1’ouverture des électrodes) ainsi que la structuration des
couches métalliques peuvent en étre altérés. Pour tous les procédés 3D, nous avons utilisé des
résines photosensibles épaisses pour surmonter les marches des structures 3D. La
structuration du métal et du polyimide du procédé de fabrication des implants 3D sont
similaires a celle des implants planaires présentée précédemment. Cependant, une différence
concerne le procédé planaire ou nous avons une inversion du procédé de fabrication. En effet,
I’ouverture des ¢électrodes et des plots de contacts s’effectue en fin de procédé (c’est-a-dire
aprés le dépdt métallique et le deuxiéme dép6t de polyimide), contrairement au procédé 3D
qui crée d’abord ces ouvertures dans le polyimide avant le dépdt métallique si bien que les
électrodes et les plots contacts sont protégés jusqu’a la libération des implants. L’avantage

avec le procédé planaire, et que I’on n’a pas avec le procédé 3D, est la possibilité de tester les

10 Appareil de laboratoire permettant la découpe d’un échantillon sous des températures cryogéniques
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implants sous pointes'! pour vérifier ouverture des électrodes avant leur libération. Nous
avons malgré ces difficultés, pu obtenir des implants avec des électrodes 3D métalliques
réalisées avec un moule obtenu avec la méthode DRIE et la gravure humide KOH (cf. Figure

88).

1) DRIE and oxydation 2) Dépot de polyimide 3) Dépot de métal (masse, pistes, électrodes)
l I puis gravure

4) Second dépdt de polyimide 5) Libération de ’implant

puis gravure
i B

Figure 87 — Procédé de fabrication d’implants 3D avec des électrodes en métal.

Y 00

A B

Figure 88 - Electrodes tridimensionnelles réalisées avec un moule réalisé en KOH (A)
et en DRIE (B)

Les implants libérés ont été observés au MEB (Figure 89) ou on remarque que la surface des
électrodes en platine présente une certaine rugosité qui peut étre attribué a la gravure DRIE du
substrat. On peut remarquer que les différences de contrastes sur les électrodes sont dues aux

effets de charge.

! Test de mesure électrique a I’aide de pointes métalliques
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Signal A= IL B'DI]EE

Date 17 Apr 2014

3
2um Mag= 275KX  EHT= 1.50kV Signal A = SE2 ESIEE [
WD = 7.2 mm Date :17 Apr 2014 PARIS

Figure 89 - Vues au MEB d’un implant 3D: 4 électrodes en platine et leur masse (A), zoom sur
une grosse électrode (B) et sur la surface d’une électrode (C)

Du fait de la difficulté a réaliser ces implants 3D, nous avons un rendement tres faible,
c¢’est-a-dire moins de la moitié d’un substrat. Afin d’améliorer ce rendement, des solutions ont
¢té¢ envisagées mais n’ont pas pu étre mises en pratique dans ces travaux. Elles seront

néanmoins détaillées dans la conclusion et explorées dans la suite des projets en cours.

Nous avons ensuite pour réduire I’impédance des électrodes, électrodéposé du platine noir

comme pour les implants planaires.

4.2.1 Electrodéposition de platine noir sur les implants 3D

Les mémes parameétres d’électrodéposition de platine noir pour les implants planaires ont
éte utilisés pour les implants 3D. Les implants sont observés au MO et au MEB sous deux
modes, Inlens qui fait ressortir les effets de charges qui créent un contraste ou le métal ressort
bien blanc et SE2 qui fait ressortir les topographies. En combinant I’observation au MO et au
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MEB, nous déterminons plus facilement ou le platine noir s’est déposé et s’il n’y a pas de
dépot ailleurs que sur les électrodes, ce qui serait le signe d’une mauvaise isolation du
polyimide, d’un défaut de microfabrication ou de design de masque. Cela était le cas pour les

premiers implants 3D (Figure 90) ou du platine noir s’est déposé sur les pistes.

100um  Mag= 165X EHT = 1.00 KV Signal A = InLens ESIEE [2585
- WD = 4.5 mm Date :31 Mar 2014 PARIS

Figure 90 - Vue au MEB d’un implant 3D défaillant ot du platine noir s’est déposé sur les pistes

Pour le dép6t de platine noir, nous nous sommes heurtés a des problémes de mouillabilité ou
la solution ne pénétrait pas suffisamment dans les puits. Rarement les 4 électrodes d’un
implant ont pu étre électrodéposées. Nous avons cependant pu le réaliser sur un implant qu’on
a observé au MO (Figure 91) et au MEB (Figure 92).

Au MO, nous avons I’impression que le platine de la masse se délaminait mais en regardant
au MEB, nous nous apercevons que ce n’était pas le platine mais une fine couche de

polyimide sur la masse qui n’a pas bien été gravée.

i

Figure 91 - Vue au MO d’un implant rétinien 3D avec 4 électrodes électrodéposées
au platine noir
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Au MEB, le fond des électrodes est électrodéposé de platine noir et on remarque que la
morphologie du platine noir est différente pour les petites électrodes et les grandes comme

pour les implants planaires ou le courant de dépdt est différent selon les tailles d’¢lectrodes.

Signal A = SE2 EHT » 150KV Signal A = InLens
Date :18 Jun 2014 WD = 7.3mm Date :18 Jun 2014

- g &
EHT = 1.50kV Signal A = InLens ZEISS Mag= 400KX  EHT= 150kv Signal A = InLens
WD = 7.3mm Date :18 Jun 2014 A WD = 73mm Date :18 Jun 2014

= =70
T R

ad S
EMT= 150KV  Signal A= InLens ESIEE 55 Mag= 383KX  EWT= 150KV Signal A= InLens
WD = 7.3mm Date :18 Jun 2014 \— WO = 7.3mm Date :18 Jun 2014

Figure 92 - Vues au MEB d’un implant 3D avec des électrodes en platine noir : 4 électrodes avec
leur plan de masse en signal SE2 (A) et Inlens (B), électrode de 30 um (C) et son zoom (D) et
électrode de 60 um (E) et son zoom (F)

Des optimisations restent donc encore a réaliser afin d’obtenir un meilleur dépdt de platine

noir au fond des cuvettes sans déborder de 1’électrode.
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4.2.2 Mesures électrochimiques d’implants rétiniens tridimensionnels avec

des électrodes en métal
De méme que pour les implants planaires, les électrodes métalliques sont recouvertes de
platine noir. Nous pouvons remarquer sur le Graphe 11, qu’il y a une électrode de 60 pm avec
une impédance plus élevée que les électrodes de 30 um lors de la mesure dans le PBS qui peut
s’expliquer par la présence d’une petite bulle d’air prise au sein de la cuvette puisqu’aprés le

dépbt de platine noir, toutes les impédances ont diminué.
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Graphe 11 - Diagramme de Bode: impédances (lignes et tirets épais) et phases (lignes fines et
pointillés) d’électrodes 3D de 30 pm (rouge et noire) et de 60 um (fuchsia et grise) avant dépot
(tirets) et apres dép6t de platine noir (lignes épaisses)

Taille d’électrode Avant dépét platine noir ~ Apres depot platine noir
7Z=212kQ a 1kHz 7=14,1kQ a 1kHz

30 um Phase : -66° a 1kHz Phase: -14,2° & 1kHz
7=81kQ a 1kHz 7=12,3kQ a 1kHz
60 pm Phase : -69° & 1kHz Phase : -15,1° & 1kHz

Tableau 19 — Extraction a partir du logiciel VMP-300 des courbes du Graphe 3 de I’impédance
et de la phase a 1kHz d’électrodes métalliques tridimensionnelles
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Avec I’ajustement des courbes (Graphe 12), les valeurs de R, Cq et CPE des électrodes 3D
en métal ont été extraites et regroupées dans le Tableau 20. Comme précédemment, les

déviations de R;, Cq et CPE sont faibles ce qui signifie que le modele utilisé est correct.
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Graphe 12 - Diagramme de Bode d’une électrode 3D de 30 pm (courbe noire) et de 60 pm
(courbe grise) apreés dépot de platine noir et leurs courbes d’ajustement (pointillés violets)

Apres dép6t platine noir

Taille d’électrode Avant dépot platine noir

Valeurs Déviation Valeurs Deéviation
R.=15,7kQ 1 R=17kQ 0,241
Cd|=1,6nF Cd|=17,7nF 15

Q=1,6nFs®?, g=1 1 Q=8,8nFs?, ¢=0,83 0,4.10
R=1,2.102Q 2,45 R=3,5.10°Q 2730
R=7,2kQ 1 R=10,7kQ 0,364
Cy=6,0nF Cy=116nF 12
Q=6,0nFs“?, a=1 1 Q=112nFs“?, ¢=0,81 2,7.10
R=97,3.10°Q 0,725 R=29,4.10%Q 106

Tableau 20 - Extraction des fit de R, Cy et Ry d’électrodes 3D en platine noir

Les caractéristiques des implants 3D obtenus apres le dép6t de platine noir est moins
reproductible du fait de la difficulté de la solution a pénétrer dans la cavité des électrodes

mais reste néanmoins similaire aux électrodes planaires.
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Nous trouvons avec ce procédé 3D, les mémes caractérisations électrochimiques que les

implants planaires. 1l faut cependant améliorer encore les rendements de fabrication.

4.3 Procédé de fabrication 3D avec des électrodes en diamant

1) Gravure KOH puis oxydation  2) Croissance du diamant 3) Dépdt de polyimide puis gravure

plres slews elees

4) Dépot de métal (masse, pistes) 5) Second dépdt de polyimide  6) Libération de I’implant

e

puis gravure

e

Figure 93 - Procédé de fabrication d'implant 3D avec des électrodes en diamant

LT

Le procédé de fabrication 3D avec des électrodes en diamant consiste a intégrer la
structuration et la croissance des électrodes en diamant (présentées en §82.1.2) au procédé de
fabrication 3D avec des électrodes métalliques. Les étapes suivantes pour la création des
pistes et contacts ainsi que la structuration du polyimide sont identiques au procédé précédent.
Les implants 3D en diamant ont été validés en histologie [79] mais malheureusement pour des
problémes techniques survenus sur la synthése du diamant les implants rétiniens fonctionnels

n’ont pas pu étre réalises.

5. Conclusion

Nous avons développé et réalisé des implants rétiniens planaires en métal (platine et or) et
en diamant et des implants rétiniens 3D en platine. Pour réduire I’'impédance des électrodes
métalliques, nous avons réalisé une électrodéposition de platine noir. Ce dépdt rend les
électrodes plus homogénes du point de vue de I’impédance, qui est réduite significativement.

Les performances du platine noir et du diamant dopé sont déterminées et comparées au
moyen de caractérisations électrochimiques.

Le diamant montre une meilleure performance électrochimique par rapport aux autres
électrodes métalliques car il possede la plus grande fenétre de potentiel dans le PBS qui
détecte donc mieux les réactions a des potentiels extérieurs a la fenétre de 1’eau et par
conséquent reflétera mieux ce qui se passe in-vivo [136]. Du fait de sa morphologie de

surface, les impédances des électrodes en diamant sont plus basses que les électrodes
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métalliques qui n’ont pas subi de modification de surface. Cependant, la capacité de double
couche du diamant dopé est Iégérement meilleure a celles des électrodes non traitées mais elle
peut étre augmentée par modification de la surface de 1’électrode, point que nous aborderons

dans la conclusion générale et les perspectives.
La réalisation de ces implants nous mene au dernier chapitre ou des expériences biologiques

vont nous permettre de suivre les performances in-vivo afin de valider ce concept 3D et de

focalisation de stimulation dans un objectif ultime de réhabilitation sensorielle.
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Chapitre 4 : Expeériences
biologiques

Dans ce chapitre, nous réaliserons des mesures biologiques afin de valider le bon
fonctionnement de nos MEA. Toutes ces expériences ont été réalisées en collaboration avec
les différents partenaires, I’'INCIA et I’IDV qui sont impliqués respectivement dans le projet
de réhabilitation motrice et sensorielle. Avec les MEA rigides fabriquées au Chapitre 2, des
enregistrements seront effectués avec les différentes géométries de MEA (planaire et
fourchette) développées spécifiguement pour les tissus étudiés et leur sensibilité sera
comparée avec celle des MEA existantes. Avec les implants rétiniens souples fabriqués au
Chapitre 3, des enregistrements seront réalisés in-vivo au cours du temps pendant plusieurs
semaines afin d’étudier 1’évolution des performances des implants et les propriétés de

I’interface électrode/tissu pendant la période in-vivo.

6. MEA planaires rigides

Dans un premier temps, deux séries d’enregistrement sont réalisées avec les MEA rigides
diamant fabriquées : la premiére est celle d’un signal extracellulaire d’une moelle épiniére
d’un embryon de souris sur une MEA 4x15 et la seconde est celle de signaux extracellulaires
spontanés d’une rétine de rat sur une MEA 8x8.

Dans un second temps, une geométrie de MEA rigide plus pénétrante en forme de fourchette
sera testée.

Tous ces enregistrements ont été réalisés a selon un protocole défini initialement par

I’INCIA et & I’aide de banc de mesure électrophysiologique que nous allons décrire ci-apres.

6.1 Description du banc de mesure et protocole de préparation
des échantillons

Les enregistrements in-vitro ont été réalisés avec un banc de mesure électrophysiologique a
I’IDV pour les mesures concernant la rétine (Figure 94) et a I’INCIA pour celles avec la
moelle épiniere (Figure 95). Le banc de I’'INCIA est entourée d’une cage de Faraday afin de

réduire les perturbations électromagnétiques et d’acquérir de meilleurs signaux.
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Les bancs de mesure comportent un microscope binoculaire qui permet de positionner et
observer le tissu ; une pompe péristaltique qui maintient la préparation en vie par un apport de
solution physiologique (liquide de Ringer) thermostatée et oxygenée ; et des

micromanipulateurs qui permettent de bien placer et positionner les échantillons.

3

A overt 1o

Figure 94 - Banc de mesure d’électrophysiologie pour I’enregistrement d’une rétine (IDV)

Pour les enregistrements de rétine, un rat a été euthanasié, son ceil est récupéré et sous
microscope binoculaire, I’ceil est ensuite découpé et la rétine est séparée de la choroide et

prélevée pour étre déposée sur la MEA.
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Figure 95 - Banc de mesure d’électrophysiologie pour I’enregistrement d’une moelle épiniére
(INCIA)

Pour les enregistrements de moelle épiniere, un raton de 2 mois (Figure 96 (A)) a été
euthanasié afin de récupérer le bulbe rachidien et la moelle épiniere (Figure 96 (B)). Ensuite,
la préparation est disposée difféeremment selon les types de MEA testées. Pour des MEA
rigides, elle est placée sur ces dernieres et immergée de solution physiologique tandis que
pour des fourchettes MEA, elle est placée dans une boite de Pétri contenant au fond du PDMS
(permettant d’y fixer la moelle épiniere a 1’aide d’épingles). Pour cette derniere expérience,
quatre électrodes de succion viennent se placer au niveau des racines ventrales de la moelle
pour enregistrer les activités des CPG (Central Pattern Generator) (Figure 96 (B et C)) et la
MEA fourchette est insérée dans la moelle pour repérer ces CPG.

Figure 96 - Raton agé de 2 jours (A), moelle épiniére avec son bulbe rachidien prélevé chez le
raton (B) et zoom sur les électrodes de succion (C)
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Les signaux sont amplifiés, multiplexés et numérisés afin de visionner les enregistrements

sur ordinateur.

Nous allons voir dans la partie suivante avec les partenaires concernes, les différents
enregistrements que nous avons effectués avec les dispositifs fabriqués au cours de cette
thése.

6.2 MEA planaire en diamant

6.2.1 Enregistrement de la moelle épiniere avec une MEA 4x15

5uv

2 sec

Figure 97 — Préparation d’une moelle épiniére de rat sur une MEA diamant 4x15 (gauche) et
enregistrement d’un potentiel d’action avec celle-ci (droite)

Une moelle épiniére entiére d’un embryon de souris a été préparée selon le protocole décrit
précedemment pour effectuer des enregistrements avec la MEA 4x15 en diamant et des
résultats préliminaires ont été obtenus avec des signaux similaires a ceux enregistrés avec une
MEA commerciale en platine en [137] (Figure 97).

Ces enregistrements montrent que les MEA en diamant peuvent détecter une activité
spontanée composée d’un pic de potentiel d’action avec une amplitude dans une gamme de
quelques microvolts avec approximativement un niveau de bruit de 5 uVgrwms €t qui dure

pendant quelques secondes.

6.2.2 Enregistrements de la rétine in-vitro avec une MEA 8x8

Concernant la deuxieme experience, une rétine explantée de rat est placée sur la MEA avec
les cellules ganglionnaires en contact avec les électrodes telles que représenté sur le dessin de
la Figure 98 (& gauche). Des enregistrements extracellulaires d’activité spontanée d’une rétine

de rat explantée sur une MEA 8x8 en diamant est montrée en Figure 98 (a droite). lls ont été
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enregistrés sur plusieurs électrodes parmi lesquelles deux enregistrements de deux électrodes
différentes sont présentes sur la Figure 98 (A) avec environ 10 uVrus de niveau de bruit. Un
grossissement sur 1’enregistrement permet d’observer sur la Figure 98 (B), la forme typique

d’un potentiel d’action enregistré.

Rétine A

Cellules 50pVv

horizontale;

2s
Cellules
bipolaires

Cellules
amacrines

Cellules

Figure 98 — Représentation d’une rétine sur une MEA utilisée pour mesurer les spikes
neuronaux spontanés et provoqués (gauche) et activité spontanée d’une rétine enregistrée avec
une MEA diamant 8x8 (droite) : trace enregistrée pendant 10 min (A) et zoom sur une forme
typique d’un potentiel d’action enregistré (B)

Notre partie expérimentale réalisée sur les deux préparations (moelle épiniére et rétine)
démontre que les MEA en diamant sont efficaces pour des enregistrements neuronaux. Ces
premiéres expériences in-vitro démontrent que le concept des microélectrodes de diamant
fonctionne correctement sur différents tissus et présente des performances similaires aux
MEA existantes (cf. Tableau 21). De plus, les MEA diamant seraient plus robustes que les
MEA actuelles a long terme car les électrodes peuvent étre nettoyées et le diamant réactivé
par voie électrochimique (technique développée dans le cadre d’une thése [71]). Des
améliorations sont possibles afin d’optimiser davantage ces matériaux et elles seront abordées

dans la conclusion générale.

Type d’électrode Impedance / bruit Reference

HETTER T CIV N R [EI N 10 kQ a 1kHz/ 1 pVrus [13]
Diamant (30 pm de diameétre) [RLBIOERISSEARFIIVAS [28]
Titane (30 um de diametere) 49371 Waws [29]

Fabriquée et commerciale

ITO recouvert de Pt .
T 10 et 30 kQ a 1kH 30
(20 et 50 um de diamétre) 0 et 30 kQ a 1kHz [30]

Tableau 21 — Comparaison d’impédance ou de bruit de plusieurs micro-électrodes existantes
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Dans la partie suivante, nous testons une autre géometrie de MEA plus pénétrante afin de
pouvoir s’insérer dans les tissus et enregistrer les activités électriques des neurones situées a

différentes profondeurs du tissu.

6.3 MEA fourchettes

6.3.1 Enregistrement sur moelle épiniere de raton

Les manipulations menées a Bordeaux par notre partenaire, I’'INCIA, qui développe des
stratégies neuroélectroniques pour la réhabilitation d’une moelle épinicre 1ésée et modélise la
stimulation ¢€lectrique extracellulaire pour la compréhension des mécanismes et 1’amélioration

de la sélectivité spatiale.

Les fourchettes réalisées doivent penétrer dans différents segments de la moelle épiniére
afin de rechercher les zones optimales pour enregistrer mais aussi stimuler ces CPG (Figure
99).

s S | 'l ' M m’ s> | L5d—t~—‘*—"‘ﬂ¥|§

Figure 99 - Recherche des zones optimales de stimulation des CPG (Central Pattern Generator).

Nous avons dans un premier temps testé la résistance mécanique des MEA fourchettes en
silicium en les faisant pénétrer dans la moelle épiniere (Figure 100). On observe que les dents
d’une épaisseur de 50 um sont résistantes et ne cassent pas lors de I’insertion et du retrait du
bulbe rachidien du raton. Sur les images, on peut méme distinguer les petites électrodes en

platine noir au niveau des dents avant leur insertion dans le bulbe rachidien (Figure 100 (B)).
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Figure 100 — MEA fourchettes : montage d’une fourchette en silicium (A) et son zoom avant (B)

et apres (C) avoir pénétré dans le bulbe rachidien

Nous avons aussi tenté d’effectuer des enregistrements avec nos MEA fourchettes mais des

soucis matériels rendent ne nous ont pas permis d’obtenir des enregistrements exploitables.

Nous avons cependant I’enregistrement d’'une MEA fourchette en verre avec des dents non

libérées ou les signaux de 4 électrodes en platine lisse sont représentés (Figure 101). On peut

voir que la premicre électrode n’est pas fonctionnelle. Les trois autres électrodes montrent

I’enregistrement d’une activité rythmique qui n’est pas liée a ’activité du tissu mais a du bruit

lié au secteur (50 Hz) et d’amplitude d’environ 50 pV (créte a créte). Ce niveau de bruit élevé

est probablement di a un probléme d’isolation au secteur. Des investigations sont en cours

pour comprendre 1’origine de ces résultats de mesures.
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Figure 101 - Enregistrement d’une fourchette en verre avec des électrodes en platine lisse
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Des mesures d’enregistrements se poursuivent actuellement avec les électrodes en platine
noir afin de pouvoir étre en mesure d’effectuer des comparaisons.

Suite au déménagement de notre partenaire & ’INCIA de Bordeaux I’année derniére, les
manipulations sur les moelles épinieres de rat ont été différées. Le laboratoire se remonte
actuellement a Grenoble, c’est pourquoi pour I’instant, peu de mesures ont été réalisées dans

le cadre de cette thése.

6.4 Recapitulatif

Nous avons validé le fonctionnement in-vitro des électrodes en diamant et effectué des
enregistrements classiques d’activités électriques neuronales. Cette capacité a enregistrer des
signaux électriques provenant de la rétine ou de la moelle épiniére serviront a mieux
comprendre ’activité neuronale (fréquences des potentiels d’actions), leur fonction et leur
relation ainsi que 1’emplacement spatial des différentes cellules neuronales notamment dans le
cas des cellules rétiniennes ou leur emplacement spécifique code les informations visuelles.
Ces donnees seront en effet utiles pour I’étude de maladies rétiniennes (par exemple, la
rétinite pigmentaire et la DMLA') afin de développer de meilleures interfaces entre les
neurones et les dispositifs microélectroniques (tels que des implants rétiniens).

En ce qui concerne les fourchettes MEA, les enregistrements se poursuivent actuellement.

Nous verrons dans la partie suivante que lorsque les MEA sont introduits dans des milieux
biologiques considérés comme agressifs pour les électrodes, des changements d’impédance
des interfaces électriques se produisent, impliquant le questionnement de la fiabilité et de la

tenue a long terme des MEA.

/. Implants rétiniens

7.1 Principe des mesures in-vivo

Lorsque les ¢électrodes sont placées en milieu biologique ou lorsqu’elles sont en contact avec
un tissu, la mesure d’impédance permet d’évaluer les propriétés €lectrochimiques de celles-ci
mais aussi de mesurer les propriétés diélectriques du milieu ou du tissu en lui injectant un

courant constant a différentes fréquences et en mesurant les tensions qui en résultent.

12 Naoans O
Dégénérescence Maculaire Liée a I’Age
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Précédemment (Chapitre 2 et Chapitre 3), nous avons observé le comportement nos électrodes

dans un milieu biologique simplifié représenté par le PBS.

Nous allons voir dans cette partie, le comportement in-vivo de I’impédance de nos
électrodes ou dans la littérature, celle-ci peut étre identifiée aux propriétés électriques du tissu,
a savoir la conductivité o et la permittivité €. La conductivité peut étre considérée comme la
mesure de I’aptitude de ses charges a étre transportées a travers son volume tandis que la
permittivité, comme la mesure de I’aptitude de ses dipdles a tourner ou a ses charges d’étre
stockées par I’application d’un champ électrique externe. A basses fréquences, le matériau
d’¢électrode se comporte comme un conducteur mais des effets capacitifs deviendront plus
importants a hautes fréquences. De plus, le comportement dépendra aussi de 1’hétérogénéité
des tissus. Pour la plupart des matériaux, leurs propriétés varient avec la frequence du signal
appliqué. Ces variations sont appelées dispersion. Les électrodes en contact avec les tissus
biologiques mesureraient donc plusieurs dispersions différentes sur une large gamme de
fréquences ( [138], Graphe 13). La dispersion de 1’impédance électrique au sein d’un tissu
biologique est souvent séparée en 3 régions : a, B et y. L’origine de la dispersion o n’est pas
bien comprise et elle serait due a la charge et a la décharge des cellules. La dispersion p est
causée principalement par les chargements capacitifs des membranes externes des cellules et

la dispersion y est due a la polarisation des molécules d’eau.
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Graphe 13 - Permittivité et conductivité en fonction de la fréquence d’un matériau hétérogéne
telle que les tissus biologiques [138], [139]
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Une autre maniere d’interpréter 1’allure de la courbe peut étre expliquée par I’écoulement du
courant a travers un tissu biologique en fonction des fréquences. Aux basses fréquences,
presque tout le courant s'écoule seulement a travers l'espace extracellulaire et donc
I'impédance totale est trés résistive. Cette impédance est équivalente a celle de I'espace
extracellulaire d’ou une impédance élevée. Aux hautes fréquences, le courant peut traverser
les membranes des cellules et donc entrer dans I'espace intracellulaire également. Le courant
peut alors avoir acces aux ions conducteurs dans I'espace extra et intracellulaire. L’impédance

globale est donc plus faible [140] et plus capacitive.
Cellules

v Voies des basses fréquences

» Voies des hautes fréquences

>

Electrode

Y
Tissu

Graphe 14 — Schéma d’écoulement du courant a travers un tissu biologique

7.2 Chirurgie oculaire pour la pose d’implant dans I’eil du rat.

Afin de tester les implants in-vivo, des rats P23H ont été sélectionnés car ils présentent une
dégénérescence des photorécepteurs la rétine identique a la pathologie rétinienne exprimée
chez I’homme. Tous les deux mois, une vingtaine de rats sont livrés a I’'IDV et sont dédiés
aux implantations. Par conséquent, nous avons dd fournir un apport régulier en implants

(développement en salle blanche décrit au Chapitre 3).

La mise en place de I'implant chez le rat est une étape critique car durant la chirurgie,
I’implant peut étre endommagé pendant I’insertion et la position de la téte de 1’implant
comportant les microélectrodes dans la rétine peut ne pas étre optimale ou il peut y avoir une
hémorragie et dans le pire des cas, le déces du rat. Tous ces événements rendent les mesures

d’impédance plus difficiles a interpréter.
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Un protocole chirurgical a donc ét¢ mis en place afin d’optimiser et faciliter 1’insertion et le
positionnement de I’implant. La chirurgie compléte nécessite au moins 1h30 de travail et se
divise en deux parties.

La premiére partie est I'immobilisation de la connectique sur la téte du rat ou les différentes
étapes sont représentées sur la Figure 102. Elle est importante car la connectique doit tenir
assez longtemps afin d’effectuer toutes les mesures d’impédances nécessaires. Dans un
premier temps, le rat est anesthésié et le haut de sa téte est rasé et immobilise par un appareil
stéréotaxique. Puis une incision de la peau est réalisée a 1’aide d’un scalpel. Des écarteurs
maintiennent la peau pour exposer le crane. Quatre vis sont positionnées sur le crane pour
permettre le maintien de la connectique de I’implant. La téte de I’implant (avec les
microélectrodes) est insérée dans une canule qui permet son passage transcutané pour ressortir
au niveau de I’ceil. Durant cette étape, on peut voir que I’implant manipulé doit étre assez
flexible pour se courber sans se plier ou se casser. Ensuite, la connectique est alors fixée entre
les 4 vis a I’aide de ciment dentaire sur le crane pendant 2 mois (durée pour laquelle

I’autorisation d’expérimenter sur les animaux a été accordg).

)

/ Incision d’une fenétre Fixation de 4 vis

Téte de

Téte de

: >\ Pimplant
. libre

Téte de
limplant
libre

Disposition de I'implant Passage de la téte de I'implant Immobilisation de la connectique
avec sa connectique dans une canule en transcutané avec de la colle dentaire

Figure 102 - Chirurgie d’immobilisation de la connectique sur la téte du rat

La seconde partie, sous microscope opératoire, est la microchirurgie qui consiste a mettre la
téte de I’implant en sous-rétinien (Figure 103). C’est une chirurgie complexe qui demande
une certaine dextérité du chirurgien étant donné la taille de 1’ceil du rat (environ 6 mm de

diamétre). La conjonctive®™ est incisée pour mettre en vue la sclére**. Une petite incision

3 Membrane de I’ceil recouvrant la partie intérieure de la paupiére et le blanc de ’oeil
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sclérale est réalisée a 1’aide d’un scalpel et un gel ophtalmique est injecté a I’aide d’une
seringue pour décoller la rétine de la choroide™. L’implant est ensuite inséré dans 1’espace
sous-rétinien. Ici encore, la manipulation de la téte de I’implant est délicate car elle peut étre

abimée lors du maniement.

Humeur
vitrée

lentill

Nerf optique

1) Incision de I'oeil 2) Injection de gel 3) Insertion de I'implant
pour le décollement de la rétine en sous-rétinien

Figure 103 — Chirurgie oculaire d’insertion de I’implant en position sous-rétinienne

Les animaux sont ensuite transférés dans des zones de réveil puis chaque rat est logé

individuellement dans une cage apres la chirurgie.

Durant ces séries d’implantation d’une vingtaine de rats, de nombreux problémes
surviennent notamment a I’étape de la chirurgie ou des rats décédent pendant ou apres la
chirurgie sous anesthésie et a 1’étape des imageries ou ils sont anesthésiés de nouveau. Ces
déces peuvent étre liés a ’anesthésie mais on remarque que d’autres rats peuvent décéder
aussi quelques jours apres la chirurgie. Cela représente environ un quart des pertes. Les plus
importantes pertes sont les rats dont I’implant n’est pas en position sous rétinienne et/ou sort
compleétement de I’ceil ou bien 1’ceil du rat présente une opacité du cristallin apres la chirurgie.
Ceux-la sont sacrifiés car ils ne pourront pas donner de résultats exploitables pour notre étude.
De plus, les garder représente également un colt journalier pour I’IDV de les entretenir.
D’autres implants présentent des électrodes ne faisant pas face a la rétine, ceux-la également
ne seront pas pris en compte dans 1’étude. Pour certains autres, la rétine ne se recollera jamais
a I’implant car par exemple, une trop grande quantité de gel pour le décollement a été utilisé
et a ensuite du mal a s’évacuer. Des optimisations concernant les chirurgies restent encore un
point important a améliorer. Finalement, nous pourrons suivre seulement environ un quart des

rats.

4 Membrane formant le blanc de 1’ceil
1> Membrane de I’eeil placée entre la rétine et la sclére
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7.3 Protocole des mesures in-vivo

Nous avons mis en place un protocole expérimental qui assure le suivi des implants depuis
leur fabrication jusqu’a leur implantation. Ce suivi permet une tragabilité de chaque implant

pour un meilleur contréle de la qualité et des performances des implants.

Afin de faciliter les mesures in-vivo, il était nécessaire de trouver un systeme de
branchement simple et stable dans le temps (8 semaines) permettant la connexion et la
déconnexion rapide de I’'implant aux appareils de mesures. Ce systéme représenté sur la
Figure 104 est composé de deux PCB reliés dont ’un établit le contact électrique avec

I’implant et I’autre avec le connecteur qui effectue la liaison avec les appareils de mesure.

Connexion au NanoZ
ou a un analyseur de fréquence

pcB = Ve

Téte de I'implant
Avec les 4 électrodes

Figure 104 - Implant rétinien monté sur PCB

Apres la microfabrication, le tri et la caractérisation électrochimique des implants montés
sur PCB, les meilleurs dispositifs sont sélectionnés pour étre envoyés a I’IDV ou ils sont
implantés dans I’ceil des rats. Des mesures d’impédances dans le gel de décollement de la
rétine ont été réalisées pour quelques implants avant I’implantation afin d’avoir un ordre de
grandeur de I’impédance dans ce milieu pendant 8 semaines. Apres I’implantation, une fois
par semaine et pendant 2 mois, les impédances des implants sont relevées et des imageries de
fond d’ceil et d’OCT (Optical Coherence Tomography, [141]) sont prises. Le protocole

expérimental est schématisé sur la Figure 105.
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Figure 105 — Protocole expérimental complet

Les toutes premiéres mesures ont été réalisées avec le NanoZ de MCS mais par la suite un
analyseur d’impédance de type LCRmetre (HP4284) (Figure 106) est utilisé car il est plus
précis et peut effectuer un balayage en fréquence entre 20 Hz et 1 MHz, avec un niveau de
tension contrdlable limitant les courants injectés dans les électrodes en dessous de 100 pA
typiquement. L’inconvénient est la saisie manuelle de toutes les fréquences pour chaque
électrode, ce qui demande une grande rigueur dans la préparation des manipulations et

I’analyse d’un gros volume de données.

e SCT TSN

Figure 106 — Enregistrement in-vivo avec le NanoZ (gauche) ou avec un analyseur d’impédance
de type LCRmétre (HP4284) (droite)
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En complément des mesures d’impédances, des images de fond d’ceil sont réalisées pour
contrdler la position de I’implant dans 1’eil tandis que les images d’OCT*® (sont des coupes
virtuelles du milieu [141]), pour observer le recollement de la rétine sur ’implant. Sur la
Figure 107, des exemples d’images de fond d’ceil et d’OCT sont présentées. Sur I’image du
fond d’ceeil (Figure 107 - A), ’implant est inséré en position sous-rétinienne et on peut
apercevoir derriére I’implant, une tiche sombre qui correspond au nerf optique. Sur ’image
d’OCT (Figure 107 - B), nous avons une vue en coupe de I’implant (qui apparait en
surbrillance) et de la rétine ou I’implant est en position sous-rétinienne c¢’est-a-dire placé entre
la rétine et la membrane de 1’ceil. Nous pouvons considérer que nous avons un bon
recollement de la rétine lorsque celle-ci recouvre ’implant comme c’est le cas ici sur la

Figure 107. L’implant doit avoir ses ¢lectrodes faisant face a la rétine.

i Sclere

Figure 107 — Exemple d’imageries de fond d’eeil (A) et d’OCT (B)

Apres 2 mois, les rats sont sacrifiés, les tétes d’implants sont récupérées et les électrodes
sont observées au MEB pour examiner 1’état des électrodes. Les mesures d’impédances et de
phase sont analysées et corrélées avec 1’imagerie. L’analyse de 1’ensemble des données offrira
un retour sur le comportement des électrodes dans les tissus sur plusieurs semaines et
participera a I’amélioration des futurs implants.

Nous verrons dans un premier temps I’allure générale des courbes d’impédance lorsque la
rétine s’est recollée a I’implant (cas des électrodes en diamant) et dans un second temps,
I’évolution de I’'impédance de quelques cas d’implants (électrode en diamant et en platine

noir) au cours du temps.

16 Optical Coherence Tomography
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7.3.1 Impédances des implants en diamant stables ou la rétine s’est recollée

On remarque que lorsque la rétine est au contact avec les électrodes en diamant de
I’implant, celles-ci présentent une partie résistive comprise entre 40 et 100 kOhms dans la
gamme de fréquence 1kHz-30kHz comparée aux mesures dans le gel ou le PBS. Cette partie
donne acces a la résistivité du tissu. Ces résultats sont en accord avec les mesures de Shah et
al. [142]. De plus, nous retrouvons la dispersion de 1’impédance électrique o et . Dans les
plus basses fréquences, la résistance observée est la résistance de transfert de charge entre
I’¢lectrode et le tissu ou son milieu environnant. Les trés fortes impédances dans cette zone
peuvent s’expliquer par le fait que peu de charges sont transférées entre 1’¢lectrode et le
milieu environnant. Nous sommes en effet, pour les mesures d’impédance, au potentiel
d’abandon (appelé aussi potentiel "en circuit ouvert™) ou la probabilité d’avoir des échanges
par oxydoréduction est tres faible. Toutefois, il n’est pas improbable que cette résistance soit
plus faible en in-vivo que dans le PBS due a la présence d’espéces oxydoréductrices présentes

dans le sang et les tissus.

Implants en diamant

—®— 1C10 (60um)
—&— 1C10 (30 pm)
—&— 1C6 (60pm)
—o— 1C6 (30pm)
#— 1C15 (60um)
—e— 1C15 (30um)
—a— 1C16 (60um)
—e— 1C16 (30um)

=
o
o
o
1

100

Log (impédance en kOhm)

-
o
|

1000 10000 100000
og (fréquence en Hz

Z ()

10? 10° 1010
Fréquence (Hz)

Graphe 15 - Comparaison de I’allure générale des courbes d’impédance des électrodes une fois
la rétine recollée a I’'implant (entre S3 et S5)
— 4 séries différentes d’implant en diamant (1C10, 1C6, 1C15 et 1C16)
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Bien que les mesures d’impédances brutes fournissent déja quelques informations sur les
phénomeénes qui se produisent a la surface des électrodes, elles ne peuvent cependant étre
interprétées que par corrélation avec les imageries afin de relier plus précisément une
variation d’impédance a un événement particulier. Nous allons donc comparer le

comportement des électrodes en platine noir et en diamant in-vivo au cours du temps.

7.4 Mesures et suivi in-vivo des implants

Les mesures in-vivo d’impédances seront corrélées a des imageries de fond d’ceil et ’OCT
mais aussi aux images MEB des implants explantés lorsque cela est possible. L’évolution de
ces impédances corrélée avec ces imageries sera toutefois difficile a interpréter car chaque cas
d’implantation est particulier. Cependant, nous pourrons émettre des hypothéses basées sur
I’observation de la tendance générale de 1I’évolution des impédances. La mesure d’impédance
est donc un moyen de suivre 1’évolution de I’implant mais également du milieu qui I’entoure.
En effet, la compréhension de ces changements en impédance in-vivo pourra nous permettre
ainsi de déduire si par exemple la rétine s’est recollée a I’'implant afin de décider en

conséquence des manipulations a venir (poursuite ou non des mesures).

Les évolutions d’impédances sont difficiles a interpréter car trés peu d’études ont été
menées jusqu’a maintenant sur une durée aussi longue et sur une large plage de fréquences.
En général, dans la littérature, les mesures d’impédance sont seulement relevées a la
fréquence d’intérét de 1 kHz au cours du temps, ce qui limite et nous fournit moins
d’informations sur le comportement de 1’électrode contrairement aux mesures réalisées sur
une plus large gamme de fréquence. L’étude des impédances sur des fréquences allant de
20 Hz a 1 MHz et leur corrélation avec les imageries nous permet 1’observation de maniére
plus précise du comportement de 1’électrode. Les évolutions in-vivo de 2 implants en diamant

et de 2 implants en platine noir seront décrites ci-apres.
7.4.1 Analyse de 2 cas particuliers d’implant en diamant

7.4.1.1 Implant diamant 1C15

Nous avons pu observer I’évolution de I’impédance d’un implant avec des électrodes
diamant, le 1C15. Les impédances de cet implant ont d’abord été mesurées dans le gel de
décollement de la rétine avant I’implantation (Gel (S0)) puis in-vivo pendant 10 semaines et

149



enfin est explanté et de nouveau mesuré dans le gel (Gel (S11)). Ces valeurs sont représentées
sur le Graphe 16.

L’allure de la courbe d’impédance dans le gel de décollement avant 1’implantation est
différente de 1’allure des courbes in-vivo. L’¢électrode 4 présente une impédance légérement
plus élevée lors de la premiere mesure dans le gel qui peut étre da a la présence d’une bulle ou

d’une impureté a la surface de 1’électrode.

En milieu in-vivo, I’allure des courbes change et un léger palier résistif apparait entre
10 kHz et 100 kHz dés la premicre semaine d’implantation pour les électrodes et se déplace
progressivement les semaines suivantes vers les basses fréquences. Nous retrouvons la
dispersion de I’impédance électrique o (inférieure a 100 Hz) et B (environ entre 100 Hz a
1 MHz). Pendant les premiéres semaines suivant 1’implantation, nous observons une
fluctuation de I’impédance ou nous avons une diminution générale de I'impédance des
électrodes jusqu’a la 3°™ semaine qui peut étre liée aux phénomenes post-opératoires tels que
la résorption du gel au cours du temps. Nous I’observons également sur plusieurs autres
implants diamant. A partir de la 3°™ semaine, I’impédance générale augmente jusqu’a la 7°™
semaine pour les petites électrodes ou elle se stabilise avec un palier résistif de plus en plus
marqué entre 1 kHz et 50 kHz. Tandis que dans le cas des grosses électrodes, 1I’impédance
Oéme

semble plus stable car elle augmente plus légérement jusqu’en 1 semaine.
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Graphe 16 - Suivi d'impédance dans le temps de 4 électrodes de I’'implant (diamant) 1C15 sur
une large gamme de fréquence pendant 10 semaines in-vivo

Concernant les phases, elles sont assez fluctuantes et donc difficiles a suivre et a interpréter.
A. Mercanzini et al. [143] ont introduit le Peak Resistance Frenquency (PRF) ou le pic en
fréquence de résistance maximale qui correspond a la fréquence a laquelle I’interface
électrode-tissu est la plus résistive (phase proche de 0°). Il est utilisé pour suivre la
progression de la réaction du tissu ou au cours du temps, I’impédance augmente et le PRF
diminue en fréquence. L’impédance a cette fréquence est selon leur modéle, une
approximation proche de la résistance du tissu. Dans notre cas, le PRF nous permettra avec la
corrélation des imageries, de suivre le recollement de la rétine et éventuellement la réaction
du tissu si elle a lieu. On voit qu’environ les 5 premieres semaines, les pics sont assez stables
(& environ 100 kHz) puis se déplacent vers les basses fréquences (2 kHz pour 1’électrode 1 et

environ 10 kHz pour les autres électrodes) ce qui suggeére un changement dans le milieu.
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Graphe 17 - Suivi de phase dans le temps de 4 électrodes de I’implant (diamant) 1C15 sur une
large gamme de fréquence pendant 10 semaines in-vivo

Avec les images OCT et fond d’ceil (Figure 108), on peut observer I’évolution de 1’implant

dans ’eil. On remarque sur les images de fond d’ceil qu’entre la 1%® semaine et la 3°™

semaine, I’implant s’est déplacé vers le bas en prenant comme point de repére le gros vaisseau
et sur les images OCT que I’implant n’est pas placé de maniére horizontale mais incliné
d’environ 45°. Cette position peut étre due a une contrainte mécanique liée a ’'implant ou a la
chirurgie. On I’observe également sur d’autres implants, ce qui ne signifie pas que la rétine ne
puisse pas se recoller. Des optimisations ont été réalisées pour les futures chirurgies afin
d’améliorer la position de I’implant et la rendre plus reproductible.

I1 est possible d’estimer & partir de quelle semaine la rétine se recolle a I’implant. En effet,

on remarque qu’elle Se recolle petit & petit & implant en diamant entre la 2°™ et la 3*™

4°me 5°M¢ semaine.

semaine et qu’elle s’est completement recollée a I’implant entre la etla
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Figure 108 - Images d’OCT et de fond d’ceil de I’'implant (diamant) 1C15 sur 11 semaines

Ce phénoméne de recollement peut étre corrélé avec I’allure des courbes de mesures in-vivo
observée avec les graphes d’impédances (Graphe 16) et de phase (Graphe 17). Lorsque la
rétine est en contact avec la rétine (entre S4 et S5), on observe un changement notable surtout
avec 1’¢électrode 2 ou I’allure de la courbe d’impédance évolue en une courbe d’impédance
présentant un palier de plus en plus résistif entre 1 kHz et 50 kHz que nous pouvons attribuer
au changement de milieu de plus en plus résistif. Tandis que les phases a 1 kHz deviennent
également plus élevées (tendent vers 0°), suggérant un comportement plus résistif de
I’électrode. L augmentation de I’impédance a partir de la 4°™ semaine et le déplacement des
PRF a partir de la 5°™ semaine vers les basses fréquences se corrélent avec le recollement
progressif de la rétine sur I’implant. La différence d’évolution de I’'impédance entre les
électrodes, notamment entre les plus petites, qui peut étre causée par le recollement de la
rétine qui est progressif et n’est pas homogene sur tout I’implant. Ces évolutions sont
cohérentes puisque la rétine étant un tissu plus résistif que le milieu [144] (p.148, 87.3.1),
I’impédance mesurée sera plus €levée lorsque la rétine est en contact avec 1’¢électrode. Nous
45 3 la 10°™

avons effectué des zooms a partir de la semaine sur les paliers d’impédance

représentés sur le Graphe 18 ou nous pouvons voir que les pentes des paliers (droites rouges)
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sont identiques pour les électrodes en 6°™ semaine, ce qui indiquerait un méme milieu.
Bien que les images OCT montrent le recollement de la rétine sur 1’implant, les courbes
d’impédances indiquent que la rétine n’est en contact avec toutes les électrodes qu’a partir
de la 6°™ semaine dans le cas de cet implant diamant. La pente des paliers reste identique
les semaines suivantes pour I’électrode 1 et 3 mais les impédances se déplacent vers les basses
fréquences. Tandis que pour 1’électrode 2, la pente du palier d’impédance change jusqu’en

eme

10°™ semaine et celle de 1’électrode 4 change jusqu’a la 7°™ semaine et reste ensuite
identique jusqu’a D’explantation. L’augmentation des paliers en impédance et leur
déplacement vers les basses fréquences ont été observes pour des phénomeénes
d’encapsulation ou le palier représente la résistance du tissu [143]. Ce qu’on observerait ici
serait finalement similaire comme si au lieu d’avoir un phénoméne d’encapsulation, nous

aurions un recollement de la rétine.
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Graphe 18 — Zoom sur les paliers d'impédance de 4 électrodes de I’implant (diamant) 1C15 sur
une large gamme de fréquence pendant 10 semaines in-vivo
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En ne gardant que la fréquence a 1 kHz du Graphe 17, il aurait été difficile et moins précis
d’attribuer 1’évolution de I’impédance a un phénomene particulier. Tandis que 1’observation
sur une large plage de fréquence permet d’obtenir plus d’informations qui serviront a mieux
comprendre 1’évolution des impédances a 1 kHz (Graphe 19). A 1 kHz, I’impédance d’une
électrode de 60 um est entre 100 et 170 kHz une fois la rétine recollée tandis que pour une
électrode de 30 um, elle est entre 150 et 350 kHz.

Ré t Recollement

esorption  progressif . ,
, du gel _ dela rétine “IRetlne recollée ~
- Ll s >I1€ >
: 1 I 1
800 ] I I |
| . I |
700 1

600

500

Impédance (kOhm)
.
8

'|'|'%i|'|'||'|'|‘|'
o 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Semaine

Graphe 19 - Suivi d'impédance dans le temps de ’implant (diamant) 1C15 a 1 kHz

Apres 10 semaines d’implantation, 1’implant est explanté et de nouveau mesuré dans le gel.
Sur le Graphe 16, on voit que les électrodes 1, 3 et 4 retrouvent une allure de courbe
d’impédance différente de celle avant I’implantation tandis que celle de 1’électrode 2 présente
toujours un palier résistif. On peut supposer que lors de 1’explantation, il restait du tissu sur
I’¢lectrode lorsque nous avons mesuré¢ I’implant dans le gel, ce qui expliquerait 1’allure de

cette courbe pour I’électrode 2.

La téte de I'implant a ensuite été coupée puis nettoyée afin d’étre observée au MEB et
constater 1’état des électrodes aprés 11 semaines d’implantation (Figure 109 et Figure 110).
On remarque que la masse commence a se décoller (Figure 109 — A) et sur les autres images,
que les électrodes se dégradent. On peut voir que le diamant se fissure sur la Figure 109 — E et
qu’il s’érode au centre de I’¢lectrode (Figure 109 — B et C et Figure 110 - A) et sur 1’anneau
central de 1’électrode (Figure 109 — D et Figure 110). On observe sur les quelques zones ou le
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diamant s’est localement délaminé, une couche sous-jacente qui peut étre soit le métal, soit le
polyimide. D’apres la Figure 109 — C, nous pouvons supposer que cette couche est du
polyimide due a I’effet de charge visible dans cette zone. Cette altération du diamant pourrait
expliquer le fait qu’on ne retrouve pas exactement la méme allure des courbes dans le gel
avant et aprés 1’explantation pour les électrodes. 1l reste néanmoins difficile de se prononcer
sur le moment ou la délamination locale du diamant survient. Elle peut arriver avant (lors de
la chirurgie), pendant (in-vivo) et/ou apres 1’explantation ou parfois du tissu peut encapsuler

la téte d’implant.
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Figure 109 - Vues MEB de I’implant 1C15 (diamant) : 4 électrodes avec la grille de masse (A),
électrode 3 de 60 um (B et C), électrode 4 de 60 um (D a F) avec un zoom sur sa surface qui
présente une fissure (E) et un zoom sur le diamant (D)

Nous pouvons noter que sur la Figure 110, le polyimide et le diamant se différencient par

leur structure morphologique ou le diamant posséde une structure un peu poreuse et

granuleuse composée de grain de taille nanométrique tandis que le polyimide a une structure

granuleuse. La surface du polyimide est plus rugueuse que celles des implants en platine noir

(que nous verrons au 7.4.2.1) du fait du procédé de libération des implants qui est différent.
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Figure 110 - Vues MEB de I’implant 1C15 (diamant) d’électrodes de 30 pum (A), zoom sur
I’électrode 2 de 30 pm (B) et zoom sur une partie de I’électrode (C)

Nous allons observer un autre implant diamant afin de Vvérifier la reproductibilité de

I’évolution de I’'impédance avec le recollement de la rétine.

7.4.1.2 Implant diamant 1C6

En étudiant encore un autre implant diamant, le 1C6, on peut déduire des mesures in-vivo de
1C15 (et d’autres implants) que la dissipation du gel nécessaire pour le décollement de la
rétine fait diminuer en général I’impédance. En effet, avec I’'implant 1C6, le gel semble s’étre
dissipé rapidement dés la 1% semaine car nous observons une augmentation progressive de
I’impédance (Graphe 20) jusqu’a I’explantation. Les premicres mesures d’impédance ont été

effectuées pendant la premicére semaine d’implantation (S1) avec le NanoZ de MCS et elles ne
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semblent pas fiables car elles sont trop fluctuantes et sont restreintes sur une petite gamme de
fréquence (entre 100 Hz et 2 kHz). Les valeurs des semaines suivantes ont été réalisees avec
un analyseur de fréquence qui nous permet de mesurer sur une plus large plage de fréquence.
Ici aussi, nous retrouvons la dispersion de 1’impédance électrique a (inférieure a 100 Hz) et
(environ entre 100 Hz a 1 MHz). Malheureusement nous n’avions pas assez étendu les
mesures d’impédance dans les hautes fréquences la 2°™ et 3°™ semaine (S2 et S3) pour nous

permettre de voir le palier de résistance.
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Graphe 20 - Suivi d'impédance dans le temps de 4 électrodes de I’'implant 1C6 sur une large
gamme de fréquence pendant 11 semaines

Concernant les phases (Graphe 21), en faisant abstraction des 4 premiéres semaines (phases
instables), les PRF sont assez stables car ils restent entre 5 kHz et 10 kHz pour les électrodes

ce qui suggere que ces derniers seraient en contact avec le méme tissu.
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Graphe 21 - Suivi des phases dans le temps de 4 électrodes de I’implant 1C6 (diamant) sur une
large gamme de fréquence pendant 11 semaines

Ces mesures d’impédance peuvent étre corrélées avec les images OCT (Figure 111) ou nous

voyons que nous avons un bon recollement de la rétine depuis la 1°® semaine jusqu’a

I’explantation. Les images de fond d’ceil montrent que la position de I’implant a Iégerement

bougé entre la 1% semaine et la 9°™

semaine (déplacement de I’implant vers le bas en prenant

comme repére le gros vaisseau horizontal). L’évolution de cet implant (1C6) est similaire a

celle de I’'implant diamant 1C15 a partir du moment ou la rétine se recolle a I’implant, nous

avons une augmentation de I’impédance ce qui est en accord avec la littérature [142]. Les

PRF restent stables ce qui signifie que la rétine est en contact avec la rétine sans réaction du

tissu selon les travaux de A. Mercanzini et al. [143].
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S9 zoom sur I'implant en S9 S11

Figure 111 - Images d’OCT et de fond d’ceil de I’implant 1C6 sur 11 semaines d’implantation

En effectuant un zoom sur les paliers d’impédances des électrodes (Graphe 22), on observe
le méme phénoméne qu’avec I’implant diamant 1C15. On apergoit I’apparition des paliers de
résistance a partir de la 4™ semaine avec une pente identique aux autres pentes des semaines
suivantes (donc méme milieu) et que les paliers se déplacent vers les basses fréquences.
Comme pour I’'implant précédemment étudié, ces paliers d’impédances sont compris entre
1 kHz et 50 kHz. Bien que les images OCT montrent un recollement de la rétine a partir de la
1% semaine, allure des courbes d’impédances suggere que la rétine serait en contact avec
toutes les électrodes seulement & partir de la 4°™ semaine. Mais étant donné que la plage de
fréquence des mesures des premiéres semaines n’était pas assez étendue, il se pourrait que la
rétine soit en contact avec les électrodes a partir dés la 1% semaine comme on le voit sur les

images OCT.
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Graphe 22 — Zoom sur les paliers d’impédances de 4 électrodes de I’implant (diamant) 1C6 sur
une large gamme de fréquence pendant 11 semaines in-vivo

Aprés I’explantation et 1’analyse au MEB de la téte de I'implant, on peut avancer
I’hypothése que plus vite la rétine se recolle a I’implant, moins il y a de dégradation de
I’électrode contrairement a I’implant 1C15. Sur le zoom de la derniére image de fond d’ceil a
la 9*™ semaine (Figure 111), I'implant semble intact. Sur les images MEB (Figure 112), les
électrodes en diamant tiennent encore sur I’implant mais la surface présente un peu de
porosité (Figure 112 (D, E)) et la masse semble boursouflée (probablement dii au vide du
MEB qui fait travailler le polyimide). On voit sur I’électrode 1 (Figure 112 - B) que malgré le
nettoyage de 1’¢lectrode, il reste du tissu (de nature indéterminée) sur celle-ci, ce qui
expliquerait une impédance plus élevée comparée a I’¢électrode 2. Cela démontre bien que les

¢lectrodes sont fonctionnelles et capables de mesurer I’impédance des tissus.
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Figure 112 - Vues MEB de I’implant 1C6 (diamant): téte d’implant (A), zoom sur deux
électrodes de 30 um (B) avec I’électrode 1 a gauche et 2 a droite, zoom sur une électrode de 60
um, zoom sur la surface de I’électrode de 60 pm (C, D)

Nous verrons dans la prochaine partie 1’évolution de 1I’impédance in-vivo des électrodes en

platine noir en contact avec la rétine.

7.4.2 Analyse de 2 cas particuliers d’implant en platine noir

Le protocole de mesures d’impédances de ces premiers implants rétiniens n’avait pas encore

été établi, c’est pourquoi il n’y a pas eu de mesures réalisées dans le gel.
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7.4.2.1 Implant planaire platine noir W38-2

Avec un implant en platine noir, le W38-2, 1’évolution des courbes en impédance (Graphe
23) et en phase (Graphe 24) sont plus compliquées a interpréter comparées a celles des
implants en diamant car leur fluctuation dans le temps est plus difficile a corréler avec les
images OCT et fond d’ceil. En effet, on observe différents comportements en impédance pour
les 4 électrodes mais dans 1’ensemble une diminution générale d’impédance pour les
électrodes 3 et 4 bien que les images OCT montrent que la rétine est recollée a 1’implant
depuis la 1 semaine jusqu’a I’explantation. Nous avons également I’apparition de palier de
résistance entre 5 kHz et 100 kHz (un peu plus large que pour les implants diamant) qui
suggére que la rétine s’est recollée a I’implant dés la 1% semaine pour I’électrode 1 et 2 puis
une augmentation importante de ce palier qui se déplace vers les basses fréquences (entre
100 Hz et 5 kHz) les semaines suivantes.
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Graphe 23 - Suivi d'impédance dans le temps de 4 électrodes de I’'implant W38-2 (platine noir)
sur une large gamme de fréquence pendant 6 semaines
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Concernant les phases, les PRF des électrodes 1, 2 et 4 & la 1°® semaine d’implantation sont
respectivement & 100 kHz, 30 kHz et 10 kHz puis se déplacent les semaines suivantes a
500 Hz, entre 100 et 300 Hz, et entre 1 kHz. Pour 1’¢électrode 3, les valeurs sont trop

fluctuantes pour pouvoir conclure. L’évolution des phases suppose que la rétine est en contact

2éme

avec I’implant a partir de la semaine.
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Graphe 24 - Suivi des phases dans le temps de 4 électrodes de ’implant W38-2 (platine noir) sur
une large gamme de fréquence pendant 6 semaines

Les images de fond d’ceil montrent que la position de I’implant est stable pendant les trois

premiéres semaines puis il semble qu’a partir de la 4™ semaine, la position de I’implant

change dans I’ceil en prenant comme repere le gros vaisseau sanguin. Par rapport a ce dernier,

’implant s’est déplacé légérement vers le haut en 5°™ semaine et de maniére importante vers
p P g

le bas en 6°™ semaine. Il est possible que ces fluctuations d’impédance soient liées au

mouvement de I’implant dans 1’ceil mais cela reste a confirmer avec d’autres implants. La
baisse générale de 1I’impédance pour les électrodes 3 et 4 peut étre due a la résorption de sang
engendré lors de la chirurgie ou sur les images de fond d’ceil, le sang présent au niveau du
6éme

gros vaisseau sanguin & la 1% semaine s’estompe au fur et 2 mesure jusqu’a la semaine.
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zoom sur I'implant en S6

Figure 113 - Images OCT et fond d’ceil de ’implant W38-2 (platine noir) de la 1°®, 3*™, 5™ et
6°™ semaine d’implantation

Aprés la 6°™ semaine, le rat est décédé (de cause indéterminée) et I’implant est explanté de
I’ceil pour étre observé au microscope optique (MO) et au MEB afin de constater 1’état des
électrodes (Figure 114). Sur I’image au MO, on voit que la grille de masse n’est pas dégradée
mais qu’il y a des morceaux de platine noir qui se délaminent (fleches) aussi bien sur les
grosses électrodes que les petites. Cette mauvaise adhésion du platine noir peut étre liée a la
manipulation de I’implant (explantation puis ringage des implants dans I’EDI) puisqu’on peut
voir sur le zoom de la photo du fond d’ceil (Figure 113) que les électrodes semblent encore
recouvertes de platine noir. Cependant, la résolution des images de fond d’ceil n’est pas assez
bonne pour bien observer 1’état des électrodes et cela ne signifie pas que le platine noir ne se
délamine pas également in-vivo. En effet, I’implant serait intercalé entre deux couches de
cellules qui limiterait une délamination du platine noir ce qui ne lui empéche pas d’étre
soumis a des forces de friction di au mouvement de 1I’implant dans 1’ceil. Comme on peut le
voir sur les photographies MEB, le platine noir laisse apparaitre la couche métallique sous-
jacente. D’apres le Graphe 23, le platine noir se serait délaminé in-vivo car nous observons
une augmentation importante de 1’impédance pour les électrodes 1 et 2 entre la 1¥° et la 2°™
semaine : le palier d’impédance compris entre 20 et 50 kOhm et présent entre 5 kHz et 100
kHz & la 1 semaine a augmenté (palier avec une impédance comprise entre 300 kOhm et 1
MOhm) et s’est déplacé vers les basses fréquences (entre 20 Hz et 1 kHz) en 2°™ semaine. De
plus, I’altération des électrodes pourrait expliquer le déplacement important des PRF apres la
2™ semaine.

Le platine noir étant trés fragile, nous allons voir dans la prochaine partie que 1’intérét

d’utiliser des structures tridimensionnelles améliorera la tenue des électrodes.
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Figure 114 - Images de ’implant W38-2 (électrodes en platine noir) explanté apres 6 semaines :
vues au MO (A) et MEB (B a F) des 4 électrodes avec leur masse (A et B), d’une petite électrode
(C et D) et d’une grosse électrode (E et F) a différents zoom
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7.4.2.2 Implant 3D en platine noir (2-3D-4)

Avec cet implant 3D, nous observons un comportement identique de I’évolution en
impédance et en phase des 4 électrodes. Les impédances présentent & la 1°® semaine
d’implantation un palier de résistance entre 1 kHz et 10 kHz (comme les implants diamant)
qui diminue en 2°™ semaine, augmente et se déplace vers les basses fréquences en 3*M
semaine jusqu’a la 5™ semaine ou elle diminue jusqu’a la 6™ semaine. En 5°™ semaine lors

des mesures d’impédance, le rat s’est réveillé c’est pourquoi nous n’avons pas pu mesurer

6éme

Iélectrode 1 et 2. Celui-ci est également decéde de cause indéterminée apres la semaine.
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Graphe 25 - Suivi d’impédances dans le temps de 4 électrodes de I’implant 2-3D-4 (3D platine
noir) sur une large gamme de fréquence pendant 6 semaines

Les phases sont assez fluctuantes et suivent la tendance des impédances ou entre la 3*™ et la

4*™ semaine, le PRF se déplace vers les basses fréquences.
L’important changement des impédances et des PRF pourrait comme 1’implant précédent

(W38-2) traduire le début de 1’altération des électrodes.
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Graphe 26 - Suivi des phases dans le temps de 4 électrodes de I’'implant 2-3D-4 (3D platine noir)
sur une large gamme de fréquence pendant 6 semaines

Les images OCT et fond d’ceil (Figure 115) montrent que la rétine s’est recollée a I’implant

dés la 1°® semaine jusqu’a I’explantation et que la position de I’implant dans 1’ceil est stable

durant toute I’implantation.
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S5

Figure 115 - Images OCT et fond d’ceil de ’implant W38-2 (platine noir) de la 1°, 3*™, 5™ et
6°™ semaine d’implantation

Aprés le déces du rat, I'implant a été explanté, nettoyé et observé au MEB (Figure 116). Le
platine noir sur les électrodes de I’image prise au MO (Figure 116 — A) semble s’étre
Iégerement délaminé car les électrodes apparaissent grises, surtout les grosses électrodes. Au
MEB (Figure 116 — B a F), on peut apercevoir que le platine noir est toujours présent sur les
¢lectrodes ce qui démontre I’intérét de réaliser des structures tridimensionnelles. On voit
également sur le platine noir du tissu de nature indéterminée (Figure 116 — D et F) qui
pourrait €tre issu d’une réaction immunitaire ce qui expliquerait I’augmentation de
I’impédance en 2°™  semaine d’implantation. En effet, 1’électrolyte utilis¢ pour
I’électrodéposition du platine noir contient des particules de plomb, toxiques pour les cellules

[91].
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Figure 116 — Images de ’implant 2-3D-4 (électrodes 3D en platine noir) explanté apres 6
semaines : vues au MO (A) et MEB (B a F), de 2 petites électrodes (C et D) et d’une grosse
électrode (E et F) a différents zoom

7.5 Recapitulatif

Nous avons pu suivre et corréler 1’évolution des mesures in-vivo avec les imageries des
implants en platine noir et en diamant. Aprés I’implantation, nous observons en général une

diminution de I’impédance suite a la résorption du gel et/ou de sang suite a la chirurgie et une
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augmentation de I’impédance lorsque la rétine est en contact avec les électrodes. Ce contact se
manifeste par un changement de ’allure des courbes d’impédance qui présente un palier
résistif entre 1 kHz et 50 kHz tandis que les PRF se déplacent vers les basses fréquences.
Parfois de grandes variations ont été observées pour les mesures en impédance, pas seulement
d’un rat a un autre mais aussi entre les électrodes d’un méme implant. On peut noter que les
impédances mesurées semblent plus stables avec le diamant des les premiéres mesures
d’impédances comparé au platine noir car elles présentent moins de fluctuations.
L’explantation des implants montre que la délamination locale du diamant est moins
importante que le platine noir et qu’une structure tridimensionnelle aiderait a réduire la

dégradation des électrodes.

8. Conclusion

Les MEA fabriquées ont été testé afin de valider leur fonctionnement in-vitro ou in-vivo.
Les MEA rigides en diamant ont effectué in-vitro des enregistrements classiques d’activités
électriques neuronales mais d’autres tests notamment des expériences en stimulation restent
encore a étre réalisées. Concernant les fourchettes MEA, les enregistrements in-vitro se

poursuivent actuellement et des tests en stimulation seront également realises.

L’étude chronique des mesures d’impédances in-vivo de la rétine avec les implants rétiniens
au cours du temps donne des résultats qui ne sont pas évidents a interpréter du fait d’un grand
nombre de résultats différents obtenus. De plus, nous nous sommes confrontés a beaucoup de
difficultés inattendues dans les manipulations biologiques telles qu’une grande perte du
nombre de rat aprés ’implantation. Ces mesures in-vivo sont particulierement difficiles a
corréler car elles dépendent de plusieurs facteurs. Il y a d’une part les phénoménes
biologiques c’est-a-dire des variations d’impédance liés & la chirurgie, celles dues au
rapprochement ou au contact de la rétine sur les électrodes et d’autre part ceux liés a I’'implant
lui-méme c'est-a-dire les variations dues au mouvement mécanique et aux dégradations
éventuelles de I’implant. Cependant nous avons pu comprendre 1’évolution générale des
courbes d’impédance des implants (mesurées sur une gamme de fréquence de 20 Hz a 1 MHz)
par corrélation avec les imageries des implants pendant 1I’implantation (OCT, fond d’ceil) et
apres explantation (MO et MEB). En général, nous avons une diminution de 1’'impédance

apres I’implantation lorsque la rétine ne s’est pas encore recollée a I’implant. Cette évolution
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serait liée a la dissipation du gel injecté pour le décollement de I’implant et/ou a la résorption
du sang engendré suite a I’opération. Nous avons ensuite une augmentation et/ou une
stabilisation de I’impédance lorsque la rétine est en contact avec les électrodes. A ce moment,
nous obtenons la méme allure des courbes d’impédances pour tous les implants correspondant
a celle trouvée dans la littérature. Les gammes de résistance de tissu présentent un palier de
fréquence se situant entre 1 kHz et 50 kHz. La dégradation des électrodes en platine noir et en
diamant semblent étre plus importantes lorsque la rétine n’est pas en contact avec I’implant et
résulteraient de la contrainte mécanique exercée par le recollement de la rétine sur I’implant.
Plus le recollement est rapide et moins I’implant se dégrade. Concernant celles en diamant, de
maniére a limiter cette dégradation, il serait intéressant d’augmenter 1’épaisseur de la couche
de diamant déposée. 11 a ¢été démontré avec un implant en platine qu’une structure
tridimensionnelle comparée a une structure planaire réduisait la dégradation de 1’électrode.

Des acquisitions in-vivo d’impédances d’implants planaires et tridimensionnelles se
poursuivent actuellement afin d’avoir une base de données plus grandes.

Des mesures in-vitro restent aussi a étre realisées afin de confirmer la diminution de
I’impédance causee par la dissipation du gel et/ou a la résorption du sang aprés 1’opération
mais aussi 1’augmentation de 1’impédance suite au contact de la rétine sur les électrodes ainsi
que les variations d’impédance d au rapprochement de la rétine sur I’'implant.

Les prochaines étapes seront des tests de stimulations électriques et des enregistrements en
imagerie corticale du rat afin de valider le concept 3D dans sa globalité. Des études sont

menées a I’IDV pour mettre en place cette manipulation et le protocole opératoire.
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Conclusion générale et
perspectives

La communication entre les neurones est une fonction essentielle car elle est a 1’origine de
nos sensations, mouvements, pensées et émotions, si bien que lorsque des liaisons entre les
neurones se rompent, dépendant du type de neurones, nos fonctions mentales, physiques ou
sensorielles peuvent en étre altérées. Lorsqu’il y a une rupture au niveau des nerfs, ce sont les
fonctions physiques tandis que lorsqu’elle touche la rétine, ce sont les fonctions visuelles
d’une personne qui se trouvent par exemple modifiées. Ces travaux de these ont contribué au
développement de différentes MEA rigides et souples dédiées a ces applications de recherche

axées sur la réhabilitation motrice et visuelle.

Dans un premier temps, des MEA planaires en diamant sur substrats rigides ont été
réalisées, caractérisées et testées in-vitro pour I’étude de la rétine et de la moelle épiniére de
rat. Ces expériences ont démontré que le diamant peut étre utilisé comme matériau
d’¢électrode pour I’enregistrement des signaux neuronaux. Des caractérisations restent encore

a faire afin d’évaluer les performances en stimulation des électrodes en diamant.

Parallelement, des études plus approfondies de la moelle épiniére ont requis le
développement et la réalisation de MEA de type pénétrant en forme de fourchettes pour
pouvoir pénétrer la moelle. Ces MEA ont été congues dans le cadre du projet ANR Blanc
HYRENE afin de stimuler et enregistrer les CPG en vue de rétablir a terme la connexion
électriqgue des nerfs de patients paralysés. Ces MEA nécessitent de plus amples
caractérisations et pour cela, la création d’une interface de connexion entre ces MEA et les
appareils de caractérisation tels que le potentiostat de Bio-Logic. Actuellement, des
expériences in-vitro consistent a localiser ces CPG, les enregistrer et les stimuler
électriguement et pharmacologiquement de maniére reproductible avec des MEA
commerciales. Ensuite, elles seront réalisées avec les MEA fabriquées dans cette thése puis

ultimement avec ces derniéres couplées a un réseau de neurones artificiels.

L’utilisation de technologie dans I’in-vivo requiert des MEA souples. ldéalement, le

dispositif devrait étre rigide pour que le chirurgien puisse 1’implanter mais souple et flexible
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iN-Vivo pour épouser les tissus ce qui permet au corps de se comporter comme lorsqu’il n’y a
pas I’implant. L utilisation de nouveaux polymeres tels que ceux développés par 1’université
du Texas [145] est a envisager pour les futures MEA utilisées in-vivo ou, a température
ambiante, le polymere est rigide mais une fois implanté, sous I’effet de la chaleur, s’enroule

autour d’un nerf ou se conforme a son environnement.

Dans un second temps, le procédé de fabrication des MEA en diamant sur substrats rigides a
été réadapté en intégrant un polymeére en vue d’obtenir des MEA sur des substrats souples,
compatibles avec les expériences in-vivo. Ces MEA en diamant sur substrats souples ont été
développées en tant qu’implants rétiniens dans le projet européen NEUROCARE. Des
travaux de modélisation numérique précédemment menés par notre partenaire de I’IDV [53]
ont démontré qu’avec grille de masse et une structure tridimensionnelle, la stimulation serait
plus localisée ce qui offrirait une meilleure résolution visuelle. Avec COMSOL, la
modélisation des électrodes d’implants rétiniens nous a permis de voir la distribution du
courant et la densité de courant maximale obtenues avec les différents matériaux d’électrodes
au sein d’une structure tridimensionnelle. Pour démontrer et valider le concept 3D in-vivo,
nous avons donc réalisé des prototypes d’implants rétiniens avec une structure planaire et
tridimensionnelle afin de comparer ces deux géométries. Deux matériaux d’électrodes ont été
évalués, du diamant dopé, un matériau connu pour sa résistance dans le temps et des
électrodes en or ou en platine pour lesquelles I’électrodéposition de platine noir a permis
d’augmenter la surface active de I’¢électrode.

Les mesures électrochimiques (CV, EIS, test d’impulsion ¢lectrique) ont permis de
caractériser et d’évaluer les performances des implants aprés leur fabrication. La CV a montré
gue nous avons bien obtenu différentes fenétres de potentiel correspondant a chaque matériau
d’¢électrodes, I’EIS a mesuré I'impédance et la phase des électrodes dans le PBS sur une
gamme de fréequence de 100 kHz & 100 MHz et enfin les tests en impulsion électrique ont
déterminé la capacité d’injection de charge des matériaux. Ces caractérisations suggerent que
le diamant dopé présente un comportement similaire aux électrodes métalliques (or ou
platine) n’ayant pas subi de modification de surface du point de vue de I’impédance. Comparé
au platine noir, le diamant dopé présente cependant une impédance élevée et une capacité
d’injection de charge plus faible que celui-ci mais qui peuvent étre ameliorées par des
méthodes de structuration pour accroitre la surface de 1’électrode en diamant telle que les
nanofils de diamant développé dans le projet européen NEUROCARE [146], [147] (Figure
117 : A et B) et dans le cadre d’une thése, [148], et les nano-alvéoles en diamant [149]
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(Figure 117 : C et D). Comparé a n’importe quel autre matériau, le diamant dopé possede la

plus large fenétre de potentiel ce qui lui permettra d’injecter plus de courant sans créer de

réactions indesirables telles que la modification de pH dans le milieu.

16.8kv  X188K *"3bUAA
200 nm

Figure 117 - Diamant nanostructuré : nanofil (A et B), nanopores (C) et sa vue en coupe (D)

Les mesures et le suivi en impédance des implants en in-vivo permettent d’observer et
d’étudier leur évolution dans le temps. Plus d’une dizaine d’implants rétiniens avec des
électrodes planaires en platine noir et diamant ont été implantés chez des rats porteurs de la
mutation P23H ou leur rétine exprime une dégénérescence des photorécepteurs identiques
chez I’humain. On peut suivre le changement d’allure des courbes d’impédance observé sur
une large fréquence (de 20 Hz a 1 MHz) lorsque les électrodes sont placées dans un milieu
biologique (ceil du rat) ou lorsqu’elles sont en contact avec un tissu biologique (rétine du rat).
Similairement a la littérature, on note une augmentation de 1’impédance une fois la rétine en
contact avec les électrodes [142]. Cette évolution est due au tissu biologique qui est plus
résistif que le milieu ou bien elle peut également signifier la présence d’une inflammation des
tissus qui peut de cette facon étre surveillée. Dans le cas des électrodes en diamant, des études
préliminaires ont déja prouvé la biocompatibilité du diamant tandis que celles en platine noir,
des questions concernant sa cytotoxicité'’ se posent étant donné que 1’électrolyte utilisé pour
son électrodéposition contient des particules de plomb, toxiques pour les cellules [91]. Il est
donc important de pouvoir distinguer afin d’attribuer 1’évolution de I’impédance aux
phénomenes biologiques (inflammation suite a la chirurgie ou a une réaction immunitaire,
rapprochement ou contact de la rétine sur les électrodes, fluctuation dans le milieu biologique)
et a ceux liés a I’implant (vieillissement et/ou dégradation de I’implant naturelle ou
occasionné lors de I’implantation).

Les mesures d’impédance obtenues étant trés dépendantes de la chirurgie, un travail

important d’optimisation d’implantation doit étre effectué afin d’avoir des résultats plus

17 Propriété & avoir un effet nocif sur les cellules
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reproductibles et plus nombreux. En paralléle, des tests in-vitro de vieillissement des
matériaux mais aussi des implants avec une rétine explantée devraient étre menés, ce qui
faciliterait la corrélation entre 1’évolution de I’impédance et les phénomenes biologiques ou
ceux liés a I’implant. De plus des études de tissu apres explantation de 1I’implant devront étre
réalisées pour évaluer I’inflammation des tissus.

Les implants rétiniens avec des électrodes tridimensionnelles (sous forme de cuvette) en
platine noir ont été réalisés et quelques-uns ont été implantés. Suite a des problemes
techniques du réacteur de croissance, la fabrication des implants fonctionnels avec des
électrodes tridimensionnelles en diamant redémarrera bientdt. Les mémes expériences
biologiques de suivi seront également réalisées selon le protocole mis en place lors de ces
travaux.

Les images MEB des implants planaires explantés, corrélées avec les images OCT nous
indiquent que la dégradation des implants en platine noir est plus prononcée que celles des
électrodes en diamant. Elle est probablement due aux frictions ou aux mouvements de
I’implant dans I’ceil et est d’autant plus importante lorsque la rétine ne s’est pas recollée
rapidement a ’implant. Sous de bonnes conditions d’implantation, le diamant reste un bon
candidat en tant qu’électrode mais certaines optimisations, notamment 1’augmentation de
I’épaisseur du dépbt de diamant (500 nm au lieu de 300 nm) permettrait d’améliorer sa tenue
sur I’implant. Avec les électrodes 3D en platine noir, on observe que cette dégradation est
modérée. L’intérét des structures 3D permet donc aussi de réduire la dégradation des
électrodes dans le milieu biologique.

Enfin, des expériences en stimulation avec les implants rétiniens (planaires et
tridimensionnels) in-vitro et en paralléle in-vivo avec I’enregistrement du cortex visuel du rat
seront mis en place pour confirmer 1’avantage des structures 3D par rapport a celles planaires
pour une stimulation plus locale.

Lorsque la stimulation avec les structures 3D sera validée, la prochaine étape sera la
réalisation d’implants avec un nombre plus important d’électrodes. Etant donné que nous
avions rencontré des difficultés de la réalisation de ces implants 3D, il sera judicieux de
remplacer le polyimide ou son épaisseur n’est pas homogene sur tout le moule 3D étant donné
qu’il est déposé par centrifugation. De plus, le polyimide nécessite des étapes de recuit & haute
température ce qui introduit des contraintes qui sont dues aux différents coefficients de
dilatation thermique du substrat et également du métal. Cela affecte alors le rendement et la
reproductibilité. Le paryléne semble étre un meilleur matériau car il est déposé a basse

température (température ambiante) et 1’épaisseur de son dép6t est plus uniforme. Des essais
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sur parylene sont actuellement en cours pour remplacer le polyimide. La création des futurs
implants rétiniens 3D avec des électrodes de hautes densités requerront 1’utilisation de
techniques plus précises telles que le laser (pour les découpes) ou I’ion beam.

Une étude serait intéressante a mener aussi sur la surface des électrodes ainsi que du substrat
(souple ou rigide) qui jouerait un réle dans I’adhésion des protéines et cellules qui sont aussi
caractéristiques de la biocompatibilité des cellules [150]. En effet, les biomatériaux tels que
les polyméres sont en général hydrophobes et ont une grande affinité avec de nombreuses
protéines et moins avec les cellules. Le changement de conformation de ces protéines
adsorbées est suppose étre responsable des réactions biologiques défavorables (inflammation,
réaction immunitaire, coagulation) [150], [151]. La modification des propriétés de surface du
matériau par des techniques chimiques (fonctionnalisation de surface) ou physiques
(altération de la morphologie de la surface) permettrait alors d’améliorer 1’adhésion et le

contact entre le dispositif et le tissu biologique.

Finalement, nous obtenons des résultats encourageants ou les expériences in-vitro et in-vivo
montrent que nos MEA fabriquées sont fonctionnelles mais qu’un travail d’optimisation sur
les matériaux (substrat, électrode), notamment le diamant qui semble tres prometteur pour les
futures générations de systeme de rehabilitation fonctionnelle. Cependant, des expériences
in-vitro et in-vivo restent encore a mener afin d’obtenir de meilleurs MEA implantables. Les
mesures in-vivo en impédance de ces MEA sur une large gamme de fréquence permettent de
détecter la présence de tissu a la surface de 1’électrode et cette aptitude serait intéressante pour
d’autres applications en recherche, par exemple pour 1’étude des réactions immunitaires (suivi
au cours du temps de I’encapsulation d’¢lectrodes par des cellules gliales ou d’autres

cellules).

Pour conclure, ces travaux de thése ont contribué a 3 points essentiels :

1. Développement de nouvelles interfaces pour 1’enregistrement des signaux neuronaux
pour le vivant et I’expérimentation en laboratoire

2. Test d’un nouveau matériau : le diamant dopé comme interface neuro-électronique qui a
été démontré biocompatible et validé in-vitro et in-vivo

3. Validation d’un protocole chirurgical et technique pour le suivi des implants rétiniens

in-vivo
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1. Procédeé de fabrication des MEA diamant.

Tout d’abord, des nanoparticules de diamant sont déposées uniformément par centrifugation
sur un substrat de silicium ou de verre. Ensuite un masque en aluminium est déposé par
pulvérisation cathodique pour definir la forme des électrodes par lithographie. Les
nanoparticules de diamant en dehors des zones protégées par le masquage sont gravées en
utilisant un plasma d’oxygene en RIE. En effet, il est nécessaire de le structurer avant sa
croissance car les nanoparticules de diamant sont gravées plus rapidement qu’un film de
diamant. Le masque meétallique est alors enlevé chimiquement, révélant les motifs en
particules de diamant qui vont croitre selon le procédé décrit au Chapitre 2 82.1.2. Apres
croissance, les pistes métalliqgues Ti (50 nm)/ Pt (150 nm) déposées par sputtering
(pulvérisation cathodique) et définies par lift-off (en utilisant la méme méthode que pour les
MEA en platine), prennent contact sur les électrodes en diamant. Une couche de nitrure de
silicium (SisN4) de 600 nm est deposee sur le substrat par PECVD (Plasma-Enhanced
Chemical Vapor Deposition) pour isoler les pistes métalliques du liquide physiologique. Une
RIE au SF¢ par est effectuée pour graver localement le nitrure de silicium pour ouvrir les plots
de contacts, les électrodes de diamant et aussi pour définir la taille effective des électrodes.
Finalement, la résine utilisée pour graver sélectivement la couche de nitrure est enlevée et les
MEA sont libérées et montees comme précédemment pour réaliser les tests électrochimiques

puis biologiques.
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Figure 118 - procédé de fabrication de MEA diamant
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Figure 119 - MEA en diamant (de 4,4 cm de c6té) avec une moelle épiniére de souris (gauche),
et électrode en diamant (milieu) avec un zoom sur la surface (droite)

2. Procédé de fabrication des MEA fourchettes en silicium

Les substrats SOI sont préalablement oxydés thermiquement pour éliminer toute conduction
a la surface du substrat. La premiére étape consiste a déshydrater dans une étuve a 250°C
pendant 15 min pour chasser toute trace d’eau. Une photolithographie est réalisée a I’aide de
la résine nlof2020 pour définir les pistes métalliques, les électrodes et les plots de contact.
Ensuite 50 nm de titane et 150 nm de platine sont déposés par sputtering (pulvérisation
cathodique) et les structures sont obtenues par lift-off dans 1’acétone. La deuxiéme étape est la
passivation par une couche de nitrure de silicium de 600 nm par PECVD. Apres, une
photolithographie est réalisée avec la résine nlof2020 pour définir les ouvertures des
électrodes et des plots de contact ou dans la troisieme étape, le nitrure de silicium est gravé
par un plasma SFg. La quatrieme étape est une autre photolithographie réalisée avec une
résine semi-épaisse 3 pum de SIPR-7120 de Shin-Etsu, pour définir la masse et 1’électrode de
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référence. Une autre couche de Ti/Pt (50/150 nm) est déposee par sputtering et la masse et
I’électrode de référence sont obtenues par lift-off dans de ’acétone. La derniere étape est la
gravure du silicium. Pour cela, un masque en aluminium est déposé par sputtering sur la face
arriere et une photolithographie avec une résine classique (1,1 pum de PFR 7790 de
Microchemicals) permet de définir une petite fenétre au niveau des pointes de la fourchette.
L’aluminium est gravé par un plasma BCl3-Cl,-N; puis la face arriére est collée sur un film
pour éviter de perdre et casser le substrat en cas de probléme lors de la gravure face avant.
Une autre photolithographie avec la résine épaisse (15um de AZ 4562 de chez
Microchemicals) est réalisée pour définir la forme de la fourchette ainsi que les pointes. La
face avant est gravée en DRIE et ensuite la face arriére pour libérer totalement les dents des
fourchettes. Les fourchettes sont enfin découpées avec une scie munie d’une lame en diamant,
nettoyées dans de I’acétone et prétes a étre caracterisées.
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Figure 120 - Procédé de fabrication des fourchettes en silicium

Figure 121 — MEA fourchettes en silicium

3. Code Matlab pour 1’¢lectrodéposition du platine noir.

function [Zbefore,Zafter] = BlackPtNanoZ(I,duration,Zmin)

% BLACKPTNANOZ(I,DURATION,ZMIN) performs electroplating by injecting to
each channel a fixed current I (in A) during DURATION (in seconds) if the original
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impedance of the channel (measured at 1KHz) is greater than ZMIN (in Ohms). The function
also plots the impedance of the electrodes before and after electroplating.

% [ZBEFORE,ZAFTER] = BlackPtNanoZ(...) returns two 3x60 matrices containing the
values of impedance before and after electroplating at 1, 10 and 1000Hz.

% Last version: 28/03/2012

%Test du courant si négatif
if (I<0)

% INITIALIZATION
% Get a list of the devices
devices = nanoz('enumdevs');

% Open access to the first one
hdev = nanoz('open',devices{1},64);

% Get waveform capabilities and prepare waveform (see NanoZ manual)
wfcaps = nanoz('getwaveformcaps',hdev);

fs = wfcaps.fs_adc;

[wfraw,ach current] = nanoz('preparewaveform',hdev,I(1));

% Parameters of impedance measure (see NanoZ manual)

imped nbcycles = 3;

imped nbdsps = 3;

imped nbassays = 3;

fmeasure = [10 100 1000]; % frequencies at which impedance will be measured

% Duration of plating per electrode
nbsamples = round(duration*fs);

% Initialize impedance variables

Ztemp = [J;

Zbetore = NaN*zeros(length(fmeasure),60);
Zafter = NaN*zeros(length(fmeasure),60);

% Create figure to plot impedance
figure;

hAx1 = subplot(1,2,1);

hold on

hAx2 = subplot(1,2,2);

hold on

% ELECTROPLATING 64 toutes les électrodes
fori=1:64
% For electroplating of Ayanda MEAs, channels 33, 34, 57 and 58 of
% nanoZ are not connected to an electrode
% if isempty(intersect(i,[33 34 57 58]))
% Select active channel
nanoz('selectchannel’,hdev,1);
pause(0.5);

196



% Affiche le numéro de 1'électrode
i

% Measure original impedance

for j = 1:length(fmeasure)
fmeasure(j) = nanoz('setfreq',hdev,fmeasure(j));
[signaldata,impedance]=

impedance loop(hdev,1/fmeasure(j)*imped nbcycles*fs,imped nbdsps,imped nbassays);

Ztemp(j,:) = abs(impedance);

end

Zbefore(:,1) = mean(Ztemp,2); % average over assays

scatter(hAx1,i,Zbefore(3,1)); % plot original impedance (@ 1KHz

% Proceed to electroplating if impedance is higher than ZMIN
if Zbefore(3,1) > Zmin
% Electroplating ("plating_loop" is a script provided with the
% nanoZ, see the code for more details)
V = plating_loop(hdev,wfraw,1,nbsamples);
pause(1);

% Measure new impedance
for j = l:length(fmeasure)
fmeasure(j) = nanoz('setfreq',hdev,fmeasure(j));
[signaldata,impedance]=
impedance loop(hdev,1/fmeasure(j)*imped nbcycles*fs,imped nbdsps,imped nbassays);
Ztemp(j,:) = abs(impedance);

end

Zafter(:,1) = mean(Ztemp,2);
else

Zafter(:,1) = Zbefore(:,1);
end

scatter(hAx2,1,Zafter(3,1)); % plot new impedance @ 1KHz
% end % fin du if d'execption des ¢électrodes 33 34 57 58
end

% Close device

nanoz('close',hdev);
end % fin du test si courant négatif

4. Procéde de structuration d’une résine négative (KMPR)

Les étapes de structuration de la résine sont regroupées dans le Tableau 22. Les substrats en
fused silica sont nettoyés pendant 20 minutes dans une solution de Nanostrip (mélange
d’acide sulfurique et de peroxyde d’hydrogéme) a 60°C. Ensuite 5000 A de silicium amorphe
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est déposé par PECVD® avec la machine GSI pendant 1h. Les substrats sont alors
déshydratés sur plaque chauffante ou au four a 180°C pendant 15 min avant de structurer la
résine KMPR. La résine KMPR est étalée, recuite puis insolée avec une machine de
photolithographie optique par projection (Autostepper GCA AS2000), recuite et enfin

développée.
Etape Matériel Conditions Temps
1 Nettoyage Fused silica wafer Nanostrip tank & 60°C 20 min
2 PECVD GSI PECVD Silicium amorphe (5000 A) 1h
3 Déshydratation a-Si/FS wafer Plaque Chaf;girge oufoura 15 min
Enrésinement de Vitesse : 1500 rpm 30s
4 KMPR ACS 200 Cluster Tool Accélération : 300 rpm/s 30s
5 Recuit ACS 200 Cluster Tool Four a 100°C 7 min
. GCA AS200
- 16s
6 Insolation AutoStepper Focus : -5
Recuit apres insolation ~ ACS 200 Cluster Tool Four a 100°C 4 min
g Développement AZ 300 MIF Bécher, légere agitation 6 min

Tableau 22 - Etapes de la photolithographie avec la résine KMPR

5. Le polyimide

Généralité: sa structure et sa synthése

Les précurseurs solubles du Pl appelés acides polyamiques sont convertis en Pl insolubles
sous forme solide par déshydratation et formation d’un cycle imide (Figure 122) qui requiert
une température entre 250 et 350°C [152].

o o | i 0 0 |
t=250-350°C
HO N o] -—
q H —N N o] —
—+N OH -n H,0
— o 0 Jn — © © Jn
PolyAmic Acid (PAA) Polyimide (PI)

Figure 122 — Structure et synthése du polyimide

18 plasma-Enhanced Chemical Vapor Deposition ou dépdt chimique en phase vapeur assisté par plasma
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Procédé de réalisation d’un film de PI

1) Le promoteur d’adhérence VM 651 (HD Microsystems)
Le promoteur d’adhérence comme son nom I’indique, permet d’améliorer 1’adhésion du PI
sur le substrat. 1l est déposé par centrifugation et recuit sur plague chauffante a 110°C pendant

3 min.

ii) Le polyimide 2611 (HD Microsystems)
Le PI est ensuite déposé également par centrifugation et recuit partiellement sur plaque

chauffante a 110°C pendant 2 min.

iii) Recuit du Pl
Le PI est totalement recuit dans un four sous atmosphére d’azote selon un cycle de
température allant jusqu’a 350°C :
- Elévation de la température (3°C/min) jusqu’a 350°C,
- Stabilisation de la température a 350°C pendant 1h
- Diminution de la température (<10°C/min) jusqu’a la température ambiante

Ce procédé de recuit dure environ 6h en tenant compte du temps de refroidissement.

6. Procedé de fabrication des implants rétiniens planaire en platine
ou en or

Une couche de 100 nm de titane et de 500 nm d’aluminium est déposée par pulvérisation
cathodique sur un substrat en silicium. Ces couches permettront en fin de procédé de libérer
les implants par dissolution anodique du métal [153].

Une premiere couche de polyimide d’environ 10 um est déposée selon le procédé décrit en

annexe p. 198.

Pour des implants en platine, une photolithographie est realisée avec une résine negative
(2um de Nolf2020) pour définir les pistes, électrodes et plots de contact. Puis un dép6t de
quelques nanometres de titane et de 150 nm de platine est effectué par pulvérisation
cathodique sur le substrat. Par un procedé de lift-off, les pistes, électrodes et plots de contacts

sont définis.
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Pour des implants en or, une couche de 30 nm de titane tungsténe (TiW), suivie d’une
couche Au de 500 nm et enfin d’une couche TiW de 30 nm sont déposées par pulvérisation
cathodique. La couche de TiW offre une meilleure adhésion entre le polymére et le métal et
sert de couche d’arrét lors de la gravure du polyimide afin de ne pas surgraver la couche d’or.
Pour une améliorer 1’adhésion avant les dépots de métaux, un rétro-sput sous argon est
effectué sur le polyimide pour créer une certaine rugosité. Une photolitographie est réalisée
avec la résine positive AZ 4562 (6 um) pour définir les pistes, la grille et les plots de contact.
Les couches TiW sont gravées dans une solution d’eau oxygénée sous agitation et la couche
d’or dans une solution d’attaque chimique commerciale de Microchemicals. La résine est
ensuite retirée dans un bain d’acétone, révélant les pistes, la grille et les plots de contact

métalliques.

Une fois le dépdt de métal (or ou platine) réalisé, les plaquettes sont déshydratées sur
plaques chauffantes a 110°C pendant 15 min avant étalement d’une autre couche de
polyimide puis recuit de celle-ci. Les plaquettes sont ensuite déshydratées sur plaques
chauffantes a 110°C pendant 15 min avant d’effectuer une photolithographie avec une résine
négative épaisse, I’AZ 125 nxt de MicroChemicals, atteignant une épaisseur de 24 um afin de
délimiter les électrodes, la grille de masse et les plots de contact a graver. Cette résine qui est
assez stable et épaisse supporte bien les conditions de gravure. Cette gravure séche sous
atmosphere d’oxygeéne et d’argon permet de graver le polyimide.

Apres la gravure la résine est retirée dans un bain d’acétone. L’aluminium est ensuite gravé
par un plasma chloré et le polyimide est gravé par un plasma oxygene en RIE. Une fois la
gravure du polyimide terminée, le masque en aluminium est gravé par voie humide.

Une deuxiéme gravure du polyimide est réalisée pour avoir la forme des implants : pour
cela, un masque en aluminium est déposé par pulvérisation cathodique et une
photolithographie définit la zone qui sera gravé en RIE. Aprés la gravure RIE, I’aluminium
est enlevé par gravure par voie humide. Une photolithographie définissant la forme des
implants est réalisée avec une résine épaisse de 6 um, I’AZ 4562, pour protéger les électrodes
pendant la libération. Les implants sont libérés par dissolution anodique de I’aluminium [153]

et rincés avec de I’acétone, de 1’éthanol puis de 1’eau dé-ionisée.
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Figure 123 - Procédé de fabrication d’implants rétiniens planaire en platine ou en or

7. Procedé de fabrication des implants planaires en diamant

La premiere étage consiste a oxyder thermiquement les plaquettes de silicium a 1373 K
(1100°C) en présence d’oxygene et de vapeur d’eau pour former une couche épaisse de
1,5 um dioxyde thermique de silicium qui servira de couche d’arrét lors de la gravure du
substrat pour libérer les implants. Puis les plaquettes sont envoyées au CEA ou sont étalées
pleine plaque par spin coating des nanoparticules de diamant en suspension dans une solution
d’eau dé-ionisée et d’alcool polyvinylique. Ces nanoparticules subissent ensuite une breve

croissance (5-10 min) pour fixer les nanoparticules sur le substrat.

Les plaguettes nous sont retournées apres afin que la forme des électrodes soit définie. Pour
cela, 500 nm d’aluminium est déposé par sputtering et une photolithographie est realisée avec
une fine résine, la PFR 7790, permettant de délimiter les motifs d’électrodes en aluminium a
graver par un plasma chloré. La résine est enlevée et les nanoparticules de diamant qui ne sont
pas protégées par I’aluminium sont gravées par un plasma d’oxygene et d’argon. Cela afin

d’éviter toute nucléation indésirable des nanoparticules de diamant durant la croissance.

Les plaquettes sont renvoyées au CEA ou I’aluminium est gravé par voie humide pour

révéler en dessous les nanoparticules de diamant qui servent a la croissance dans le réacteur
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pour former une couche de 300 nm d’épaisseur de diamant. De retour a I’ESIEE, les
plaquettes sont déshydratées a 250°C dans une étuve pour enlever toute trace d’humidité ce

qui permet une meilleure adhérence des futurs couches.

Le promoteur d’adhérence VM 651 puis le polyimide 2611 de HD Microsystems sont
déposés par spin coating puis recuit. L’¢épaisseur de la couche de polyimide obtenue est
d’environ 10 um. Les plaquettes sont ensuite déshydratées sur plaques chauffantes a 110°C
pendant 15 min avant d’effectuer une photolithographie avec une résine négative épaisse,
I’AZ 125 nxt de MicroChemicals, atteignant une €paisseur de 24 pum afin de délimiter les
électrodes, la grille de masse et les plots de contact a graver. Cette gravure séche sous
atmosphére d’oxygéne et d’argon permet de graver le polyimide. Apres la gravure, la résine
est retirée dans un bain d’acétone.

L’¢étape suivante est de dépdt d’une couche métallique comme précédemment pour
reprendre le contact avec 1’électrode en diamant et créer les pistes, la grille de masse et les
plots de contact. Les plaquettes sont déshydratées sur plaques chauffantes a 110°C pendant 15
min avant étalement d’une autre couche de polyimide puis recuit de celle-ci. Un masque en
aluminium est déposé par sputtering avec au préalable un rétro-sput sous argon pour améliorer
I’adhérence du métal au polyimide. Une photolithographie est effectuée avec la résine
Shinetsu-13 pour définir la forme de I’implant. L’aluminium est ensuite gravé par un plasma
chloré et le polyimide est gravé par un plasma oxygene et argon en RIE. Une fois la gravure
du polyimide terminée, le masque en aluminium est gravé par voie humide.

Les implants sont alors libérés par gravure du substrat en face arriére. Pour cela, un masque
en aluminium est déposé par sputtering en face arriere et une photolithographie définit la zone
qui sera gravée en RIE. La face avant est protégée par une couche de résine recouverte d’un
film de découpe pour qu’a la fin de la gravure du silicium et de ’oxyde thermique, les
implants soient retenus par cette couche de résine (cf. Figure 125). Les implants sont enfin

récupérés en dissolvant la résine dans 1’acétone.
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Figure 124 - Procédé de fabrication d’implant rétiniens planaires en diamant.

Figure 125 - Substrat gravé en face arriére

8. Procéd¢ de fabrication d’implants rétiniens tridimensionnels
avec des électrodes en métal.

Apreés la fabrication du moule, une couche de polyimide est déposée et gravée a travers une
résine négative épaisse (25 um AZ 125 nxt de MicroChemicals) par plasma RIE pour créer
I’ouverture de la masse, des électrodes et des plots de contact ou des couches de Ti/Pt/Ti
(30nm/150nm/30nm) sont déposées par pulvérisation cathodique et structurées ou bien une
couche d’or TiW/AwTiW (30nm/500nm/30nm) est définie par un procedé de lift-off. Une
seconde couche de polyimide est déposée et gravée pour définir la forme générale de
I’implant. Les implants sont finalement libérés en gravant le substrat de silicium comme pour

I’implant avec des électrodes en diamant.
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1) DRIE and oxydation 2) Dépét de polyimide 3) Dépét de métal (masse, pistes, électrodes)
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Figure 126 — Procédé de fabrication d’implants 3D avec des électrodes en métal.

9. Le paryléne

Le principe du dépdt de paryléne est représenté sur la Figure 127. Le paryléne a 1’état brut
est un dimere solide (a) qui chauffé a environ 150°C, se change en phase vapeur (étape 1) et
diffuse dans la chambre de pyrolyse & 670°C ou il se dissocie en monomeére (étape 2). Celui-ci
se répand vers I’enceinte a température ambiante et se condense pour donner un film de
parylene (étape 3). Avant d’étre pompé, les résidus de monomeéres sont piégés dans un

dispositif cryogénique. Le systeme fonctionne sous un vide primaire (quelques pbar). [154]

L’épaisseur de la couche de paryléne dépend de la quantité de paryléne solide chargée dans

O
bu-Ore

Polymeére :H

Pompage

le sas de vaporisation.

H,C CH, Monomeére

., H2C~< >—CH2 ) HQC:®:CH2
Vs

Dimere | 2 pyrolyse a 670°C

1) Sublimation a 150°C 3) Polymérisation
a température ambiante

Figure 127 - Principe de dép6t du paryléne
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Contribution au développement d’interfaces neuro-electroniques

Résumé

Les travaux menés au cours de cette theése portent sur la microfabrication d’interfaces neuro-
électroniques pour des applications en neurosciences. Nous avons choisi de nos focaliser sur
la réhabilitation fonctionnelle motrice et sensorielle en développant différentes matrices de
micro-électrodes (MEA) respectivement, des sondes neuronales rigides et des implants
rétiniens souples. Selon les applications visées, deux types de substrats ont été utilisés pour
concevoir ces MEA. Pour des analyses ou expériences in-vitro, les MEA (sondes neuronales)
ont plutdt été réalisées sur des substrats rigides tels que le silicium ou le verre, tandis que pour
les expeériences in-vivo, les MEA (implants rétiniens) ont été réalisées sur des substrats
souples tels que des polymeéres biocompatibles (polyimide, parylene). Ces MEA ont été
fabriquées avec différents matériaux d'électrodes (diamant dopé, platine, platine noir et or) qui
ont également été testés afin de déterminer leur capacité en enregistrement et/ou stimulation.
De plus, a I’aide de travaux de modélisation numérique, nous avons validé le concept d’une
géomeétrie tridimensionnelle avec grille de masse permettant une stimulation plus focale des
cellules.

Cette these a ainsi contribué a stabiliser différents procédés de fabrication pour obtenir des
MEA plus reproductibles ainsi que pour améliorer leur rendement. Elle a également permis
d'établir un suivi et un protocole expérimental pour assurer une tracabilité des MEA et
contréler leur performances a toutes les étapes: depuis leur fabrication au moyen de
techniques électrochimiques (CV, EIS) jusqu’aux expériences biologiques in-Vitro et in-vivo.

Mots _clés : biocompatibilité, diamant, électrochimie, MEA, microfabrication,
microélectrodes, prothéses neuronales, stimulation focale.

Abstract

The work lead during this thesis deals with microfabrication of neuro-electronic interfaces
for neuroscience applications. We have chosen to focus on motor and sensory function
rehabilitations by developing Micro-Electrode Arrays (MEA) respectively, rigid neural probes
and flexible retinal implants. According to the targeted applications, two types of substrates
have been used to achieve these MEA. For analysis or in-vitro experiments, neural probes
MEA have been realized on rigid substrates such as silicon or glass whereas for in-vivo
experiments, retinal implants MEA have been realized on flexible substrates such as
biocompatible polymers (polyimide or parylene). These MEA were made with different
electrode materials (boron doped diamond, platinum, black platinum and gold) which have
been tested to determine their capability in recording and/or stimulation. Moreover, with
numerical modelling work, we have validated a tridimensional geometry concept with a
ground grid which permits a more local stimulation of cells.

This thesis has contributed to stabilize different fabrication processes to obtain more
repeatable MEA and also to improve their yield. It also allowed the set-up of a follow-up and
an experimental protocol to insure MEA traceability and to monitor their performances at
each step since their fabrication through means of electrochemical techniques (CV, EIS) to
in-vitro and in-vivo biological experiments.

Keywords: biocompatibility, diamond, electrochemistry, MEA, microfabrication,
microelectrodes, neural prosthesis, local stimulation.



