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Introduction

La pensée peut étre considérée comme un ensemble d’opérations réalisées par le cerveau, un organe
permettant de traiter des informations et constitué d’'une grande variété et d’un grand nombre de
cellules nerveuses. En neuroscience, nous avons besoin de comprendre les processus par lesquels nous
percevons les choses, nous agissons, nous apprenons et nous nous souvenons. Les neurosciences ont
émergé avec le développement de techniques permettant I'exploration des dynamiques cellulaires du
systeme nerveux ainsi qu’avec la convergence de différentes disciplines liées au cerveau et au
comportement : la biologie moléculaire, la neuroanatomie, I'électrophysiologie... Le cerveau est
organisé en régions avec des fonctions spécifiques qui sont connectées entre elles. Tous les
comportements, de la simple réponse reflexe aux actes mentaux complexes, est le produit des
interactions entres neurones interconnectés. Les fonctions cognitives sont médiées par des régions
spécifiques du néocortex.

Les progres de la neurologie et de la psychologie cognitive ont permis de réaliser des analyses
comportementales chez des patients présentant des lésions cérébrales perturbant le fonctionnement
mental. Des lésions de différentes régions du cerveau peuvent entrainer des troubles cognitifs assez
spécifiques. Les conséquences comportementales des lésions cérébrales nous en disent donc
beaucoup sur la fonction de voies neuronales spécifiques. Des études sur les |ésions ont montré que
la cognition est le produit de plusieurs systémes spécialisés, chacun comportant de nombreux
composants. Par exemple, le systéeme visuel dispose de voies spécialisées pour le traitement des
informations sur la couleur et la forme, d’une part, et les mouvements, de 'autre.

Le développement de techniques d’imagerie telles que la tomographie a émission de positons (TEP) et
I'imagerie par résonance magnétique fonctionnelle (IRM), ainsi que le développement de la
magnétoencéphalographie, ont permis de relier les modifications de I’activité de vastes populations
de neurones a des troubles mentaux spécifiques. Ces nouvelles techniques permettent d’observer les
propriétés du systeme nerveux. En conséquence, les neurosciences sont en mesure de traiter des
hypothéses vérifiables sur la maniere dont les fonctions cérébrales conduisent a des processus
mentaux tels que la perception, la mémoire, les décisions et les actions.

L'utilisation de colorants sensibles au potentiel membranaire ou a la concentration intracellulaire de
calcium a permis I'étude de I'activité neuronale dans de grands ensembles de neurones, a la fois in
vitro et dans le cerveau d'animaux. L'utilisation récente de canaux ioniques sensibles a la lumiére a
permis |'activation ou l'inactivation de |'activité de neurones spécifiques ou de groupes de neurones
dans les circuits neuronaux de comportement d’animaux. Enfin, I'amélioration de I'informatique et
I’émergence d’une puissante sous-discipline des neurosciences computationnelles ont permis de
modéliser I'activité de vastes populations de neurones et de tester des idées sur le réle des composants
spécifiques des circuits neuronaux dans le cerveau dans des comportements particuliers. Pour
comprendre |'organisation neuronale d'un comportement complexe tel que la parole, nous devons
comprendre non seulement les propriétés des cellules et des voies individuelles, mais également les
propriétés de réseaux des circuits dans le cerveau. Bien que les propriétés du réseau dépendent des
propriétés des neurones individuels du réseau, elles ne sont ni identiques ni similaires a ces propriétés,
mais constituent une propriété émergente de la maniére dont ces différentes cellules sont
interconnectées.

Robert Wurtz et Edward Evarts ont mis au point des techniques permettant d'étudier I'activité de
cellules individuelles dans le cerveau d'animaux, y compris de primates (Evarts, 1968). Cela a permis
aux chercheurs de corréler l'activité de populations spécifiques de neurones avec des processus
perceptuels et moteurs spécifiques. Ces études sur les microélectrodes ont permis de constater que
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les mécanismes de perception sont sensiblement les mémes chez ’lhomme, le singe et méme chez les
animaux plus simples. Ces études cellulaires chez des singes ont également permis d'identifier
I'importance de différentes combinaisons de zones du cerveau impliquées dans des fonctions
cognitives spécifiques, telles que I'attention et la prise de décision. Ces approches ont changé la facon
dont la biologie du comportement est étudiée a la fois chez I'animal de laboratoire et chez 'homme.

Des centaines de milliers de personnes souffrent de déficiences motrices dans lesquelles des zones
cérébrales intactes liées au mouvement ne peuvent pas générer de mouvements en raison de lésions
de la moelle épiniére, des nerfs ou des muscles. Les troubles paralysants limitent profondément
I'indépendance, la mobilité et la communication. En revanche, une prothése neuromotrice est un type
d'interface cerveau-ordinateur (BCl) qui peut guider le mouvement en exploitant le substrat neural
existant pour réaliser cette action. Une prothese neuromotrice idéale fournirait un signal s(r, discret
et fiable en provenance de la zone motrice déconnectée afin de rétablir la fonction perdue. Les
neurones situés dans la zone du bras du cortex moteur principal des singes, par exemple, fournissent
des informations sur les trajectoires prévues pour le bras. Ces signaux de commande permettraient un
bon fonctionnement des neuroprothéses uniquement si les signaux neuronaux pouvaient étre engagés
intentionnellement chez des humains paralysés. En principe, les neuroprothéses nécessitent un
capteur pour détecter l'activité de plusieurs neurones, un décodeur pour traduire les schémas de
déclenchement d'ensemble en commandes motrices et, généralement, une passerelle informatique
pour engager les effecteurs.

Le contrOle des dispositifs neuroprothétiques par I'activité corticale nécessite des adaptations
neuronales. Compte tenu des preuves mitigées d'une relation stationnaire neurone-comportement
dans les aires motrices corticales, la compréhension de cette relation au cours du controle
neuroprothétique a long terme peut élucider les principes de la plasticité neuronale et améliorer la
fonction prothétique. Ganguly et al ont effectué des enregistrements stables d'ensembles de neurones
primaires du cortex moteur chez des singes macaques avec un décodeur constant qui transforme
I'activité neuronale en mouvements prothétiques. lls ont découvert qu’un apprentissage rapide des
singes ainsi qu’un controle efficace étaient étroitement liés a I'apparition d'un schéma étonnamment
stable d'activité d'ensemble. Pour réaliser cette étude, il était indispensable d’avoir des signaux
neuronaux stables dans le temps comme le montre la figure 1 (Ganguly and Carmena, 2009).
Cependant ceux-ci ont été obtenus avec des électrodes intra-corticales faiblement biocompatibles au
tres long terme et dont la réalisation technologique est non automatisée et fastidieuse.
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Figure 1 : Stabilité des signaux corticaux sur 19 jours (Ganguly and Carmena, 2009)

16
Confidentiel



Il y a donc un besoin dans le développement d’implants intra-corticaux qui permettent d’enregistrer
des signaux stables, de qualité, sur le long terme. Pour répondre a ces exigences, et dans le cadre de
cette these financée par I'ERC Brain Micro Snooper (2015-2020), nous avons choisi de concevoir un
implant tres fin, flexible, implantable et facile a connecter.

Dans cette thése, un premier chapitre fait office d’introduction générale sur les différents types
d’enregistrements et dresse I'état de l'art des implants intra-corticaux. Une description des
enregistrements intracellulaires et extracellulaires est exposée. Les différentes techniques
d’enregistrement des signaux neuronaux sont ensuite décrites, puis une revue des implants existants
et des matériaux utilisés pour réaliser les implants intra-corticaux est établie. Les méthodes de
fabrication utilisées ainsi que les méthodes d’insertion des implants flexibles sont exposées. Une partie
sur la biocompatibilité des implants explique les précautions a prendre lors de l'implantation
d’électrodes.

Un deuxiéme chapitre traite de la conception, la fabrication et la caractérisation des implants intra-
corticaux réalisés, avec trois modéles d’implants avec des fils tres fins. Une partie sur les matériaux
utilisés pour I'élaboration de I'implant est suivie d’'une partie qui décrit les étapes de fabrication des
différents modeéles. Ensuite, sont exposés les résultats de caractérisation de I'implant par microscopie
optique, par microscopie électronique a balayage (MEB) et par analyse de I'Energie Dispersive des
rayons X (EDX). Enfin, la méthode de connexion de l'implant au systéme d’enregistrement est
présentée ainsi que les performances de I'implant in vitro par I'intermédiaire de mesures d’impédance,
de bruit ou de voltamétrie cyclique.

Un troisieme chapitre expose les techniques d’insertion de I'implant utilisées et optimisées. En effet,
trois méthodes ont été étudiées: l'insertion magnétique, l'insertion par encapsulation dans un
matériau dégradable et l'insertion avec véhicule de transport. Des résultats préliminaires
d’enregistrements in vivo et d'immunohistologie montrent une premiére mise en application de
I'implant. Ces résultats tres préliminaires sont discutés afin d’améliorer les performances du systéme
complet.

Enfin un quatriéme chapitre traite d’'une méthode de caractérisation des électrodes de stimulation par
fluorescence. Différents matériaux ont été caractérisés et testés avec cette méthode. Les
performances en stimulation de ces matériaux sont comparées. La méthode par fluorescence est
comparée a la méthode par voltamétrie cyclique. Pour finir, une étude sur la densité de courant lors
de la stimulation permet de comprendre une des voies d’optimisation de la stimulation.
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Chapitre 1 : Implants neuronaux

Ce premier chapitre fait office d’introduction générale sur les différents types d’enregistrements et
dresse I'état de I'art des implants intra-corticaux. Une description des enregistrements intracellulaires
et extracellulaires est exposée. Les différentes techniques d’enregistrement des signaux neuronaux
sont ensuite décrites, puis une revue des implants existants et des matériaux utilisés pour réaliser les
implants intra-corticaux est établie. Les méthodes de fabrication utilisées ainsi que les méthodes
d’insertion des implants flexibles sont exposées. Une partie sur la biocompatibilité des implants
explique les précautions a prendre lors de I'implantation d’électrodes.
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1 Implant neuronaux

L'électrophysiologie neuronale est I'étude des propriétés électriques des cellules et tissus biologiques
du systéme nerveux. L'électrophysiologie neuronale implique la mesure des tensions ou des courants,
a diverses échelles, des canaux ioniques simples au cerveau entier.

Les neurones sont des cellules excitables entourées par une membrane cellulaire. Cette membrane est
perméable a certains ions. Différentes concentrations d'ions, telles que le sodium (Na +), le potassium
(K +) et le chlore (ClI -) entre l'intérieur de la cellule (liquide intracellulaire) et I'extérieur (liquide
extracellulaire) entrainent I'apparation d’un potentiel de membrane. Au repos, ce potentiel est
d’environ -70 mV. Les potentiels d'action apparaissent dans les neurones apres avoir été stimulés via
des entrées synaptiques. Un potentiel d’action est caractérisé par une dépolarisation locale
(augmentation du potentiel membranaire) puis une hyperpolarisation (diminution du potentiel
membranaire) (figure 2). Un potentiel d’action dure environ 1 a 2 ms.
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Figure 2 : Schéma d'un potentiel d'action (Heuschkel, 2001)

Les potentiels d'action sont des événements tout ou rien ; I'amplitude ne varie pas en fonction de la
taille du stimulus précédent. L’activation d'un neurone est provoquée par I'ouverture d'un nombre
croissant de canaux sodiques voltage-dépendants et par I'entrée d'ions Na + dans la cellule. Apres
gu'un potentiel d'action se produit, la membrane cellulaire se repolarise rapidement vers son potentiel
de membrane au repos. Les potentiels d'action se propagent le long d'un axone pour transmettre des
signaux électriques a d'autres cellules. Le flux de courant entrant en un point de I'axone s'étend le long
de I'axone et dépolarise les sections adjacentes de la membrane.

L'objectif de cette thése est de développer des implants permettant d’enregistrer les potentiels
d’action (figure 2) de différents neurones individuellement gace a des micro électrodes
extracellulaires.

Le potentiel de champ local intracérébral (LFP) est une mesure de l'activité cérébrale qui refléte le flux
d'informations dynamique a travers les réseaux de neurones. Il s’agit d’un signal composite recevant
des contributions de sources neuronales multiples. Les potentiels de champ locaux (LFP) représentent
principalement I'activité synaptique d’un ou plusieurs neurones. L'objectif de la thése est aussi
d’enregistrer et d’analyser les LFPs. Contrairement aux potentiels d’action qui sont des événement
rapides (300-5000 Hz) les LFP sont des évenements plus lents. Le principal facteur définissant
I'amplitude des LFP est la géométrie des sources de courant (Herreras, 2016).
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1.1 Enregistrement intracellulaire

Pour étudier les potentiels d’actions, il est possible de réaliser des enregistrements intracellulaires ou
des enregistrements extracellulaires.

Les enregistrements intracellulaires de type sharp qui consistent a enregistrer le potentiel de
membrane et les courants transmembranaires traditionnels nécessitent lI'insertion d'une
microélectrode a l'intérieur de la cellule. La plupart des électrodes se présentent sous la forme d'une
micropipette en verre avec une pointe inférieure a 1 micron. Ces pipettes sont remplies de solution de
liquide intracellulaire. Un fil de chlorure d'argent a l'intérieur de la pipette connecte cette solution a
un amplificateur capable d'enregistrer et d’amplifier ce signal.

Dans la technique du patch-clamp la pipette n’est pas insérée dans la cellule et est placée sur un
morceau de membrane (figure 3). Les micropipettes patch-clamp ont un diameétre légerement plus
grand que lors des enregistrements intracellulaires traditionnels et sont placées a proximité d'une
cellule. Une aspiration douce attire une partie de la membrane dans la pointe, créant une situation
appelée mode de fixation cellulaire. L'application d'une plus grande aspiration peut provoquer la
rupture du patch en laissant I'électrode en contact avec l'intérieur de la cellule entiére. Cela permet
d'effectuer des enregistrements intracellulaires stables. Pour réaliser ce type d’enregistrement, cela
nécessite de nombreux micromanipulateurs et un environement sans secousses.

La méthode de potentiel imposé permet aux électrophysiologistes de mesurer les courants ioniques a
travers les membranes cellulaires. Il nécessite un amplificateur qui maintient la tension de la
membrane a un niveau défini. Pour ce faire, il mesure itérativement le potentiel de la membrane et
injecte du courant afin de maintenir la tension a la valeur souhaitée. La méthode de courant imposé
permet d’enregistrer le potentiel de la membrane tout en injectant un courant défini dans la cellule.

Cell-attached Whole cell Sharp

Figure 3 : Schémas montrant les différentes méthodes d’enregistrement cellulaire. (Hamill et al., 1981)

Lors des enregistrements intracellulaires, les tensions mesurées sont de I'ordre de quelques millivolts
alors que les tensions mesurées lors de mesures extracellulaires sont de I'ordre du microvolt.

1.2 Enregistrement extracellulaire

Les enregistrements intracellulaires sont adaptés aux mesures des conditions ioniques dans une cellule
unique. Les courants transmembranaires de la membrane cellulaire peuvent étre mesurées par des
électrodes placées a I'extérieur de la cellule en détectant les modifications du champ électrique qu’ils
engendrent a I'extérieur. Cependant, I'amplitude du signal pouvant étre enregistré est un facteur 100
a 1000 plus petit que les variations du potentiel intracellulaire. Les enregistrements extracellulaires
montrent les modifications du courant ou du potentiel d’'une ou plusieurs cellules entourant une
microélectrode. Lorsque plusieurs neurones sont enregistrés, en utilisant deux électrodes ou plus, il
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est possible de déterminer le nombre de cellules enregistrées et I'activité qui se produit dans chaque
cellule en utilisant des algorithmes informatiques pour analyser les formes d'onde de l'activité
électrique de plusieurs électrodes et distinguer I'activité des neurones individuels (Bernert and Yvert,
2017). Les potentiels de champs extracellulaire mesurent le potentiel électrique d'un groupe de
cellules dont la source est difficile a déterminer. Les signaux de ces cellules se chevaucheront et
I'enregistrement sera la somme de toute |'activité électrique. Ces enregistrements sont les champs de
potentiels locaux.

1.3 Enregistrement extracellulaire multiélectrodes in vitro

Les réseaux multi-électrodes sont utilisés pour mesurer |'activité extracellulaire des neurones. Par
rapport aux électrodes de pipettes en verre, le principal avantage de cette méthode de mesure est la
possibilité de surveiller simultanément plusieurs cellules et de pouvoir ainsi obtenir des informations
sur la connectivité des cellules dans le tissu ou le réseau cellulaire. Les applications possibles découlent
de l'intérét scientifique des activités électrophysiologiques spontanées et évoquées sur de longues
périodes et des tests des effets biologiques d'agents toxicologiques et pharmaceutiques

Le premier réseau multi-électrodes micro-usiné indiqué, adapté au controle extracellulaire de I'activité
électrique, a été fabriqué il y a environ 50 ans (Thomasjr et al., 1972). Les matrices de microélectrodes
in vitro sont des puces contenant plusieurs électrodes autour desquelles une cuve est déposée (figure
4). Le nombre d'électrodes varie de quelques dizaines a des milliers, en fonction de la résolution
spatiale et de la quantité de données requises par I'expérience. La taille ainsi que la forme des
électrodes peuvent varier d’'un MEA a I'autre. Les transistors sont aussi utilisés pour I'enregistrement
extracellulaire (Fromherz et al., 1991). Différents types de matrice peuvent étre utilisés pour une
grande variété d'applications in vitro. Des cellules ou des préparations tissulaires peuvent étre
déposées dans cette chambre et maintenues en vie sur les électrodes de mesure.

500 um
Figure 4 : a : MEA avec cuve b : Exemple de configuration des électrodes d'un type de MEA ( @MCS MEA Manual) ¢ : MEA et
zoom au niveau des électrodes qui sont de tailles variables. (Heim et al., 2012)
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1.4 Enregistrement In vivo

Nous avons a notre disposition différents outils permettant d’enregistrer 'activité d’un ou plusieurs
neurones in vivo (figure 5).
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Figure 5 : Outils disponibles pour I'enregistrement neuronal (Thése F. Bocquelet)

L'EEG et la MEG offrent la possibilité de mesurer directement I'activité neuronale en temps réel sans
étre invasifs.

L'EEG (Berger, 1929; Millett, 2001) est une méthode permettant d’enregistrer ces champs électriques
résultant de I'activité cérébrale par I'intermédiaire d’électrodes placées a la surface du scalp. Sa facilité
d’utilisation et son c6té non invasif en font un outil intéressant notamment pour les études en sciences
cognitives chez ’homme. En contrepartie, le signal mesuré ne permet pas d’obtenir un signal précis
(un neurone ou une zone bien définie) et peut étre fortement bruité.

La MEG est une méthode non invasive qui mesure les champs magnétiques produits par les courants
électriques qui se produisent dans le cerveau. Le signal magnétique a I'extérieur de la téte est acquis
a l'aide du dispositif d'interférence quantique supraconductrice (SQUID). Les sighaux MEG peuvent
interférer avec d'autres signaux magnétiques tels que le champ magnétique terrestre. Cette méthode
d'enregistrement nécessite donc une configuration en laboratoire avec des blindages et des
équipements spécifiques (Hamaldinen et al.,, 1993; He et al.,, 2013). Malgré ces problemes de
portabilité et de cot, les signaux MEG sont moins déformés par I'os du crane par rapport aux champs
électriques.

Contrairement a I'EEG, I'électrocorticographie intracranienne (EcoG) est une technique invasive dans
laquelle les électrodes sont directement posées sur la surface du cerveau. La plupart du temps, les
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électrodes sont toutes rassemblées sur le méme substrat et forment une feuille d’électrodes (Dong et
al., 2017; Insanally et al., 2016; Pistohl et al., 2008). Bien que cette méthode soit plus invasive que
I'EEG, les signaux obtenus sont de bien meilleure qualité avec un bruit trés diminué et il est plus facile
de localiser une région d’intérét (Buzsaki et al., 2012). Bien que I'ECoG est utilisée pour cartographier
le cerveau comme le cortex sensoriel (Crone et al., 1998; Howard et al., 2000) ou pour étudier la
perception auditive (Crone et al., 2001), il est d’abord utilisé pour localiser les foyers épileptiques.

L'électroencéphalographie intracranienne (SEEG) contrairement a I'EcoG permet de réaliser des
enregistrements en profondeur dans le tissu cérébral (Yvert et al., 2005). Cette technique est utilisée
pour réaliser des bilans pre chirurgicaux chez les epileptiques. En effet, la SEEG permet de localiser les
régions épileptogenes. En revanche la taille des électrodes ainsi que la taille de la tige sur laquelle sont
positionnées les électrodes sont généralement importantes (0,8 mm de diamétre et 1,5 mm de long
en général). Cette technique ne permet donc pas d’enregistrer des neurones seuls.

1.5 Micro EcoG

Dans l'optique de réaliser des enregistrements plus localisés, les électrodes présentes sur les ECoG
peuvent étre plus petites et sont appelées microélectrodes. La technique est alors appelée UECoG
(Khodagholy et al., 2013; Viventi et al., 2011). Le substrat devient de plus en plus fin afin que la feuille
d’électrode englobe au mieux les plis du cortex (Muller et al.,, 2016). Les électrodes qui sont
généralement de simples conducteurs en or ou platine peuvent aussi étre remplacées par des
transistors afin d’augmenter le nombre et la densité des sites d’enregistrement (Hébert et al., 2018).
Bien que les micro-EcoG permettent d’enregistrer des cellules neuronales seules, ils ne permettent
d’enregistrer que les neurones situés a la surface du cerveau.
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Figure 6 : Différence entre |'enregistrement des LFP en surface ou en profondeur (Buzsdki et al., 2012)

L'implant intra-cortical permet d’enregistrer des signaux au sein méme du tissu cérébral. Il est encore
plus invasif que I'ECoG mais les signaux enregistrés sont de meilleure qualité, surtout les signaux de
spikes (figure 6) (Buzsaki et al., 2012).
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1.6 Implants intracorticaux

Un implant intracortical intégre des micro électrodes dans un méme dispositif et permet d’enregistrer
les cellules nerveuses en profondeur dans le cortex. Concrétement un implant est composé
typiquement d’une zone d’enregistrement avec des électrodes qui seront au contact du tissu, d’une
zone de connexion avec des pads (ou plots) de connexion reliée a la station d’enregistrement et d’une
zone de pistes isolées reliant les électrodes aux pads de connexion. Les électrodes, les pads de
connexion ainsi que les pistes sont réalisés avec des matériaux conducteurs. Les pistes sont
recouvertes de matériaux isolants biocompatibles. Les implants existants se différencient par leur
forme, par les matériaux utilisés, par le nombre d’électrodes et par le type de connectique utilisée. La
géométrie des implants est un facteur de grande influence sur les performances de I'implant. Elle
comprend la taille des électrodes, I'organisation spatiale des électrodes, le design global ainsi que la
topographie des implants.

1.6.1 Fils, électrode neurotrophique et tétrode

Les premiers enregistrements ont été réalisés avec de simples fils de différents matériaux. Des fils en
cuivre ont été utilisés pour enregistrer les impulsions des fibres nerveuses de chats (Adrian and Bronk,
1929). Des fils en argents ont été aussi implantés chez le chat (Rheinberger and Jasper, 1937). Des
aiguilles en argent ont aussi été utilisées pour enregistrer le thalamus chez I'humain (Williams and
Parsons-Smith, 1949). Des fils de tungstene effilés a une extrémité et isolés avec du vinyle ont permis
d’enregistrer le cortex de chat (Hubel and Wiesel, 1959). Ces différents fils sont fonctionnels mais ne
permettent d’enregistrer qu’un site a la fois. De plus, les matériaux tel que I'argent ne sont pas toujours
trés biocompatibles. Les fils n’ont pas montré une grande stabilité d’enregistrement dans le temps.

Les tétrodes ont d’abord été utilisées pour enregistrer les neurones de I’hippocampe (Wilson and
McNaughton, 1993) puis ensuite pour les neurones du cortex (Gray et al., 1995). Les tétrodes ont été
fabriquées a partir de quatre brins de fil fin en alliage nickel-chrome, isolés aux extrémités et torsadés
ensemble (le diametre total était de 40 um). Le principe d'enregistrement utilise les amplitudes
relatives des signaux des neurones sur quatre canaux d'enregistrements pour faciliter I'isolation du
neurone (figure 8).
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Figure 7 : Schéma de principe de la tétrode a quatre canaux parmi quatre cellules pyramidales (O’Keefe and Recce, 1993)
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Kennedy et al ont aussi développé un systeme simple ne comportant qu’un site d’enregistrement.
L'électrode conique consiste en un fil d'or isolé au téflon fixé a l'intérieur d'un cone de verre implanté
dans le cortex apres l'insertion d’un morceau de nerf sciatique a l'intérieur (figure 7). La longueur du
cone est de 1,5 mm, le diamétre des pointes est inférieur a 200 um (extrémité profonde) et a 300 um
(extrémité superficielle). Il a été démontré que des neurites se développaient et migraient des
neurones corticaux au cone en verre (Kennedy, 1989). Cet implant est un des premiers implants a avoir
démontré de bon enregistrements corticaux sur le long terme.
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Figure 8 : Electrode "Cone"(Kennedy, 1989)

La majorité des techniques permettant de séparer plusieurs potentiels d’action dans un train de
potentiels d’action d'un enregistrement repose sur I'hypothese que les différentes cellules nerveuses
présentent des potentiels d'action ayant des amplitudes et des formes d'onde uniques. Lorsque cette
hypothése échoue en raison de la similarité de la forme des potentiels d’action entre différentes
cellules ou de la présence de potentiels d’action complexes avec une amplitude variable dans le temps,
ces méthodes conduisent a des erreurs de classification. Comme dans le cas de fils seul, cette électrode
ne permet d’enregistrer qu’un site a la fois. Il est cependant possible d’assembler plusieurs fils distincts
(Nicolelis et al., 2003) afin de multiplier les sites d’enregistrement.

1.6.2 Implant rigide haute densité

L'augmentation rapide du nombre et de la densité des sites d’enregistrement requis pour les
enregistrements a grande échelle est toutefois inhibée par des méthodes de fabrication colteuses en
temps (fabrication manuelle), des contraintes spatiales, une complexité accrue de I'implantation de la
sonde et des difficultés pour positionner avec précision différents sites d’enregistrement les uns par
rapport aux autres, ainsi que par des difficultés a connecter un grand nombre d’électrodes individuelles
a la station d’enregistrement. Les réseaux d'électrodes multicanaux a base de silicium réalisés a I'aide
de technologies de systemes microélectromécaniques offrent un agencement précis et automatisé de
plusieurs sites d'enregistrement. Différents types d’implants en silicium ont été réalisés.

Les sondes du type Michigan (Wise et al., 1970) sont en formes d'aiguilles, fixés a une base de sonde
plus large. Suivant la version, sur chaque aiguille, plusieurs électrodes peuvent étre disposés (figure
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9a). Les électrodes sont interconnectées aux plages de contact sur la base de la sonde par des lignes
métalliques intégrées le long de I'aiguille de la sonde.

Probe shafts

Gold bumps
Probe base

50 pm
Flexible ribbon cable

Figure 9 : a : Aiguilles de I'implant Michigan (http.//ece.umich.edu/bicentennial/stories/the-michigan-probe.html) b :
Implants directement connecté a un cdble ruban tres flexible (Herwik et al., 2009) c : Sites d'enregistrement compacts sur
une tige en silicium pour un enregistrement neuronal (Scholvin et al., 2016)

D’autres implants similaires suivant le méme principe (un ensemble d’aiguille rattaché a une base)
mais utilisant un agencement des aiguilles différent ont aussi été réalisés (Herwik et al., 2009) (figure
9b). Des aiguilles avec une forte densité d’électrodes ont également été fabriquées (Scholvin et al.,
2016) (figure 9c).

L'implant Utah array est utilisé en clinique chez ’'homme (Hochberg et al., 2006; Simeral et al., 2011).
Cet implant est composé d’un ensemble d’aiguilles (plus fines que les aiguilles de I'implant Michigan,
80 um Vs 150 um) positionnées sur une base en silicium (Maynard et al., 1997) (figure 10a). Une seule
électrode est présente sur chaque aiguille au niveau de son extrémité.

50 pm

Figure 10 : a : Utah Array (Maynard et al., 1997) b : Réaction immunitaire suite a I'implantation chronique d’un implant en
silicium (Marin, 2010)

Comme on peut le voir sur la figure 10b, les implants rigides en silicium induisent une réponse
immunitaire et ainsi la migration d’astrocytes autour de I'implant. Cela est donc un probleme pour
obtenir de bon enregistrements sur le long terme.

26
Confidentiel


http://ece.umich.edu/bicentennial/stories/the-michigan-probe.html

1.6.3 Implant flexible

L'importance de la rigidité des sondes a été démontrée dans les études comparant la réponse
immunitaire a des implants ne se différenciant que par la flexibilité directionnelle, ou la prolifération
astrocytaire était considérablement réduite dans I'axe dans lequel |'électrode pouvait suivre les
mouvements des tissus (Kohler et al., 2015). Les sondes constituées de polymeéres flexibles implantées
dans le modele de rat ont montré une réponse inflammatoire réduite par rapport aux implants rigides
(Nguyen et al., 2014).

Ainsi des implants en polymere flexible ont été développés.

Figure 11 : a : Implant en polyimide (Xiang et al., 2014) b : Implant en SU-8 (Altuna et al., 2012) c : Implant en polyimide avec
électrode sur les deux faces (Tooker et al., 2012) d : Implant en SU-8 de 1 um d’épais (Luan et al., 2017) e : Implant en
polyimide photosensible avec une structure ouverte (Kato et al., 2012) f : Filet d’électrode (Liu et al., 2015)

Des implants flexibles sont sous forme de longues pointes (Altuna et al., 2012; Castagnola et al., 2015b;
Kim et al., 2014) ou les électrodes se situent au bout ou le long de la pointe (figure 11a,b,c,d). Les
électrodes sont souvent sur le méme plan 2D. Certains implants ont cependant des électrodes sur les
deux faces de la tige (figure 11c) (Tooker et al., 2012). D’autres implants sont de formes sinusoidales
(Sohal et al., 2014).

Encore peu d’implant permettent d’enregistrer en haute densité tout en étant flexible. Le filet
d’électrode développé par Schuhmann et al permet d’enregistrer 32 voies simultanément (Schuhmann
etal., 2017). Un autre implant composé de plusieurs pointes flexibles permettent d’enregistrer jusqu’a
64 électrodes (Wu et al., 2013).

La tendance actuelle est a la miniaturisation des dimensions des implants corticaux. Or la réduction de
la taille des électrodes n’est pas sans conséquence. Les électrodes de plus petites tailles sont plus
fragiles. Comme il sera décrit dans le paragraphe 1.7, les matériaux utilisés pour réaliser I'implant
modifient grandement les performances de I'implant. Lors de la conception d’un implant, la géométrie
(nombre d’électrodes, espacement entre les électrodes, longueur des pointes...) de I'implant devra
répondre aux exigences de I'utilisateur final (enregistrement dans une ou plusieurs régions du cerveau,
enregistrement d’un ou plusieurs neurones par site d’enregistrement).
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Il existe aujourd’hui de nombreuses options quant aux matériaux utilisables pour réaliser les
différentes parties de I'implant. Le choix du duo isolant/conducteur dépend de nombreux facteurs tels
que les performances électriques, la fabrication et la biocompatibilité des matériaux.

1.7 Matériaux de la partie Isolante de I'implant

L’isolant a un r6le important tout au long de la vie de I'implant. Sa fonction premiére est d’assurer un
bon isolement des pistes métalliques le plus longtemps possible. Or lisolant se doit d’étre
biocompatible afin d’éviter tout rejet du systéme immunitaire ou toute contamination toxique. Il faut
donc trouver des matériaux biocompatibles et résistants dans I'environnement du tissu cérébral. Toute
délamination de I'implant est synonyme d’implant inutilisable. En effet, dés lors que l'isolant se
détériore ou se délamine, la partie conductrice (hors électrode) est au contact du milieu (des neurones)
ce qui conduit a I'apparation de signaux parasites lors des enregistrements. De plus, I'isolant va donner
a limplant ses propriétés mécaniques. Un isolant trop rigide ne conviendra pas pour un
enregistrement chronique tandis qu’un isolant flexible complexifiera I'insertion de I'implant dans le
tissu cortical. Des matériaux sont aujourd’hui plus utilisés que d’autres car ils répondent relativement
bien aux exigences nécessaires a I'élaboration d’implants performants.

1.7.1 Lesilicium

Les implants rigides sont souvent fabriqués sur un support silicium sur lequel les pistes, électrodes et
pads de connexion sont dessinés. La passivation se fait par ajout d’'un polymere tel que le parylene C
(Bhandari et al., 2010). Le silicium est principalement utilisé pour sa biocompatibilité, sa facilité
d’utilisation et sa rigidité. Cette derniere permet une insertion relativement aisée dans le tissu
cérébral. Cette rigidité a I'inconvénient de créer des breches dans la barriere hémato-encéphalique et
de ne pas absorber les micromouvements (Barrese et al., 2013). Cela provoque des cicatrices et une
réaction du systéeme immunitaire qui conduit a I'endommagement I'implant (Chen et al., 2017a). Les
implants intra corticaux les plus populaires en silicium sont I’'Utah Array ainsi que le Michigan probe.

1.7.2 Paryléne

Le parylene C (figure 12) est trés utilisé pour réaliser des implants souples. Ce matériau, admis en
clinique, offre de trés bonnes propriétés diélectriques. Sa souplesse est la raison majeure de son
utilisation dans les implants. Il est aussi bien utilisé dans des systemes pour stimuler les nerfs (de la
Oliva et al., 2018) ou des ECoG (Castagnola et al., 2015a; Khodagholy et al., 2013; Toda et al., 2011)
gue dans des implants intracorticaux (Kim et al., 2014; Sohal et al., 2014). Le probleme majeur est sa
faible adhésion aux métaux (Seymour et al., 2009) et la faible adhésion entre deux couches de
paryléne. Plusieurs méthodes existent afin de renforcer I'adhésion de deux couches de paryléne.
L'utilisation de plasma d’oxygéne ou la combinaison d’un traitement en température et en pression
sont des solutions pour I'amélioration de I'adhésion du paryléne (Seymour et al., 2009). Le dépot de
paryléne se fait par voie vapeur et donc nécessite un bati parylene qui peut étre relativement couteux.

Hy 0l
(C:H;Cl) H.C _/Q(, CH,
H u a

Figure 12: Structure chimique du paryléne C
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1.7.3 SU-8

La SU-8 est une résine de base époxy qui est photosensible. Ce matériau est un tres bon isolant. Sa
photosensibilité est tres intéressante car elle permet de réaliser simplement des motifs complexes et
précis (Liu et al., 2015). Le matériau a montré de premiers résultats prometteurs au niveau de sa
biocompatibilité (Nemani et al., 2013) mais il n’est pas encore accepté en clinique. Il se dépose avec
une simple tournette par spin-coating. Les tests in vitro et in vivo sur un implant SU-8 montrent une
faible encapsulation et pas de toxicité (Huang et al., 2014). Un implant de 86 um d’épais a une rigidité
suffisante pour étre implanté dans le cortex. La superposition de couche de SU-8 est aussi une
méthode afin de profiter de la flexibilité de la SU-8 et de la rigidité du multicouche (Altuna et al., 2012).
La SU-8 est aussi utilisée dans avec d’autres résines comme avec le parylene (Marton et al., 2014a).
Bien que des implants de 1 um d’épais soient réalisés en SU-8 (Liu et al., 2015), la manipulation de
couches fines de SU-8 reste trés délicate.

1.7.4 Polyimide

Le polyimide est un polymere qui comporte des groupes imides (figure 13). Il est reconnu pour sa forte
résistance mécanique, chimique et thermique. Le polyimide se dépose avec une simple tournette par
spin-coating (annexe 2) et peut étre photosensible (Kato et al., 2012). Cette photosensibilité permet
d’accélérer la phase de fabrication. Il faut cependant faire attention au rétrécissement pendant la
cuisson du polyimide. Ce matériau est trés utilisé comme isolant dans les implants neuronaux. Le
polyimide est aussi bien utilisé dans les implants EcoG (Dong et al.,, 2017; Kato et al., 2012),
intracorticaux (Kato et al., 2012) ou intrafasciculaire (Wurth et al., 2017). Pour améliorer la dégradation
et la délamination des implants dans le temps, certains traitements thermiques ou chimiques ou dépot
de couches métalliques intermédiaires peuvent étre appliqués (Ceyssens and Puers, 2015). Pour
certaines applications le polyimide a été accepté par la FDA (Pacemaker, St Jude Medical).

oto-of

Figure 13: Structure chimique du polyimide (Georgiev et al., 2012)
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1.7.5 Tableau comparatif

Tableau 1 : Tableau comparatif des principaux matériaux utilisés comme isolant dans les implants

Matériaux Paryléne SU-8 Polyimide
Module d'Young (Gpa) 2,76 4,02 2,3-8,5
Resistance a la traction (Mpa) 69 60 350
Bon (Matarése et al., Moyen (Ceyssens and Puers, 2015;
Délamination Mauvais (Hassler et al., 2010) 2018) Ordonez et al., 2012)
Résistivité volumique (Ohm.cm) 6.10e16 2.8.10el16 >10e16
Coefficient d'expension
thermique (10e6/C°) 35 60 3
Dépot Dépot CVD, pyrolyse 700 °C. Tournette Tournette
épaisseur 2 nm- 23 um 0.5-50 um 1-13 um
recuit aucun 95°C 350 °C ou 200°C si photosensible
plasma oxygene (Castagnola et Lithographie ou plasma Plasma ou lithographie (Kato et al.
gravure al., 2015b) argon oxygene 2012)
Couche sacrificiel (Castagnola et Couche sacrificielle Couche sacrificielle ou tirage (Pothof
décollement al., 2015b; Sohal et al., 2014) (Altuna et al., 2012) etal., 2014)
non FDA approuvé mais en bonne
Toxicité FDA approuvé Pas FDA approuvé voie

Bonne (Nemani et al.,

biocompatibilité Bonne (Winslow et al., 2010) 2013) Bonne (Lago et al., 2007)
Bonne (Matarése et al.,
Attachement neurones Correcte (Winslow et al., 2010) 2018) Bonne (del Valle et al., 2015)
Bonne adhésion sur
Atout majeur FDA approuvé métaux Trés résistant

1.8 Matériaux de la partie conductrice

La plupart des implants neuronaux utilisent des électrodes métalliques (Collinger et al., 2013;
Normann, 2007; Shepherd et al., 2013; Wilson and Dorman, 2008). Les électrodes Ag/AgCl sont
utilisées pour les casques EEG mais ne sont pas biocompatibles. Les fils utilisés pour réaliser les
enregistrements in vivo sont classiquement réalisés en tugstene. Les électrodes de platine, d’or ou de
platine-iridium sont aujourd’hui tres utilisées pour réaliser des implants corticaux (Geddes and Roeder,
2003). Le platine et I'iridium sont les plus populaires dans la fabrication des implants neuronaux. Le
platine est stable électro-chimiquement et est résistant a la corrosion (White and Gross, 1974). Son
impact sur le tissu environnant reste donc trés limité (Merrill et al., 2005; Polikov et al., 2005).

Cependant, avec la miniaturisation des électrodes, le platine montre des limitations mécaniques et
électrique. Il a été démontré que la rétine devait étre stimulée avec une densité de charges entre 48
et 357 uC/cm? chez les patients atteint de trouble visuel (Mahadevappa et al., 2005). Or le platine a
une limite d’injection de charge autour entre 20 et 150 uC/cm? (Green et al., 2012; Rose and Robblee,
1990). Une injection de charge plus importante avec le platine pourrait engendrer la création de
nouvelles espéces et détériorer la rétine.

Pour faire face a ces nouveaux challenges, d’autres matériaux sont également développés pour réaliser
les électrodes ; notamment les polymeres conducteurs comme le poly(3,4éthylenedioxythiophéne)
(PEDOT) ou le diamant. Or ces matériaux doivent encore faire leurs preuves en clinique sur le long
terme avant de pouvoir devenir des matériaux de références pour la stimulation et I'enregistrement
neuronal. Les matériaux présentés ci-dessous sont les plus utilisés ou les plus prometteurs.
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1.8.1 Or

L’or est un métal noble et un bon conducteur. Il est utilisé pour réaliser les pistes de connexion entre
I’électrode et le pad de connexion (Liu et al., 2015). L’or est utilisé comme couche de base afin d’ajouter
une couche sur une électrode par électrodéposition (Mailley et al., 2002). Des couches d’accroches
comme le chrome ou le titane (Chung et al., 2015) sont nécessaires pour éviter tout décollement de
I’or. La gravure de I'or peut étre chimique en utilisant une solution de iodure de potassium iodée ou
physique en utilisant un plasma (Green, 2014) bien que la méthode de lift-off soit aussi utilisée (Chung
et al., 2015). Il est 'un des premiers matériaux utilisés pour réaliser des électrodes intracorticales
((Kennedy, 1989). Il a depuis été remplacé par le platine , ce dernier possédant de meilleures
performances électriques avec une meilleure capacitance malgré une bonne biocompatibilité de I'or
(Geddes and Roeder, 2003).

1.8.2 Platine

Le platine est un métal noble. Il est trés résistant a la corrosion et est trés stable chimiquement. Il est
tres utilisé lors de la fabrication des implants. Il a une bonne conduction électrique. Il est souvent
déposé par PVD et modelé par photolithographie. La gravure du platine peut se faire avec un plasma
ou par lift off (Marton et al., 2014b; Ong et al., 2016) voir par gravure humide (Kéllensperger et al.,
2012).

La conductivité du platine n’étant pas optimale pour stimuler ou enregistrer les signaux des techniques
sont utilisées pour améliorer son impédance. Le platine noir lui se forme par électrodéposition (Tang
et al., 2014). Bien que le platine noir posséde une voltamétrie cyclique plus importante que les autres
structures, il reste plus fragile mécaniquement et non biocompatible. Le platine noir est aussi étre
déposé (Marrese, 1987), il améliore bien les performances électriques mais reste tres instable
mécaniquement (Desai et al., 2010). L'utilisation de cristaux liquide lyotropique permet de créer du
platine mesoporeux (Attard, 1997) L’utilisation de colloides permet la création de macropores et
nanopores. (Heim et al., 2012).

Il est aussi possible de déposer du platine par réaction de réduction ce qui permet d’obtenir des nano-
herbes et ainsi avoir une électrode en 3D. Ces nanostructures améliorent I'impédance ainsi que la
capacité d’injection de charge (Boehler et al., 2015; Li et al., 2015).

1.8.3 Nitrure de titane

Le nitrure de titane (TiN) est un matériau créé a partir de titane et d’azote (Egert et al., 1998). Ce
composé est réfractaire, il est dur et est stable chimiquement et thermiquement (Cogan, 2008).. Il est
souvent utilisé pour sa bonne résistance a la corrosion (Kuwahara et al., 2001). Ce matériau peut étre
déposé par dépot chimique en phase vapeur CVD (Kashani et al., 2000) ou par pulvérisation magnétron
a courant continu (Jeyachandran et al., 2007; Lawand et al., 2012). Il est utilisé dans divers domaines
tels que dans les implants orthopédiques (van Hove et al.,, 2015). Il est utilisé comme couche
supérieure afin d’améliorer les caractéristiques électriques des électrodes (Jiang and Gao, 2006; Sait
and Cross, 2017). Des nanostructures en colonnes peuvent étre présentes dans les couche de TiN (Sait
and Cross, 2017). Des implants corticaux haute densité avec des électrodes de 20 pum par 20 um
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recouvertes de nitrure de titane ont permis d’enregistrer des potentiels d’action avec un faible bruit
(Fiath et al., 2018).

1.8.4 Oxyde d’iridium

L'oxyde d’iridium est un matériau utilisé pour améliorer la capacité d’injection de charge. Il existe
différentes facons de déposer de I'oxyde d’iridium. L'oxyde d’iridium peut étre électrodéposé par
I'intermédiaire d’une réaction d’oxydation sur une couche d’or. (Mailley et al., 2002). On peut aussi
obtenir de I'oxyde d’iridium en activant une couche d’iridium avec les bons signaux électriques. (Pour
Aryan et al., 2012). Des processus de fabrication moins couteux existent tel que la déposition par bain
chimique (Chen et al., 2017b). Il est aussi possible de déposer de I'oxyde d’iridium par pulvérisation et
de le modeler par lift off (Kang et al., 2016). Negi démontre que I'oxyde d’iridium pulvérisé est plus
résistant que I'oxyde d’iridium activé par pulse (Negi et al., 2010).

L'oxyde d’iridium est aussi combiné a d’autres matériaux afin d’améliorer la capacité d’injection de
charge. Il peut étre utilisé avec du graphéne (Pérez et al., 2015) ou du ruthenium (Ullah and Omanovic,
2015). Il est aussi déposé sur du platine noir (Yamagiwa et al., 2015) ou des nanotubes de carbone
(Carretero et al., 2014) afin d’avoir une structure en 3D.

1.8.5 Nanotube de carbones

Les nanotubes de carbones (CNT) (figure 14) sont des cylindres creux dont les
parois sont en graphéne. Les CNT a paroi simple (SWCNT) sont les plus simples avec
un diametre compris entre 0,4 et 2,5 nm et des longueurs allant jusqu'a quelques
millimeétres. Les nanotubes de carbone a parois multiples (MWCNT) sont composés
d'un ensemble de SWCNT organisés de fagon coaxiale et ont un diametre de 2 a
100 nm, tandis que leur longueur peut varier de un a plusieurs centaines de
micromeétres (Harris, 2009). La chiralité, ainsi que le diameétre du tube et le nombre
de parois de graphéne, déterminent la conductivité des CNT. En général, les
SWCNT peuvent étre métalliques ou semi-conducteurs avec des MWCNT
présentant un comportement métallique (Charlier et al., 2007). Les CNT sont
également mécaniquement stables avec des résistances a la traction et une inertie
chimique trés élevées (Ciraci et al., 2004; Hayashi et al., 2007). Les CNT sont
généralement synthétisés a partir d'un catalyseur par diverses méthodes,
notamment par dépo6t chimique en phase vapeur (CVD), par décharge a l'arc
électrique et par I'ablation au laser (Seah et al., 2011; Thostenson et al., 2001).

kY X200 10pm UST-NEF

L'interaction neurone-CNT semble fortement affectée par la rugosité de la surface.  Figure 14:

Il a été suggéré que la rugosité des CNT permettait une bonne accroche des ‘(—E/i“/rj‘jdes C;VT |
Khalifa et al 2015,

neurones (Sorkin et al., 2009; Xie et al., 2006; Zhang et al., 2005). En revanche, la

biocompatibilité des nanotubes n’est pas prouvée et ils pourraient étre toxique (Smart et al., 2006).
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1.8.6 Diamant

Le diamant est composé de carbone cristallisé. Le diamant peut étre aussi bien un trés bon isolant
gu’un bon conducteur (Garrett et al., 2016). Il est utilisé dans différent types d’implants : les implants
cochléaire (Cai et al., 2016), les implants rétiniens (Bendali et al., 2015) ou implant nerveux (Halpern
et al., 2010). Il existe différents types de diamant. Le diamant peut étre plat ou nanostructuré (figure
15) (Hébert et al., 2015). La grande différence des deux types de diamant intervient lors de la
fabrication. La structure 3D du diamant poreux est par exemple créée grace a la formation de nanotube
de carbone qui sont eux méme recouverts par du diamant. Le diamant dopé et nanostructuré montre
un bruit et une impédance bien inférieure a celle du diamant plat (Piret et al., 2015a). Le diamant
permet d’enregistrer des potentiels d’actions et de stimuler efficacement (Piret et al., 2015a). De plus,
les neurones se multiplient plus facilement sur les structures 3D en diamant (Specht et al., 2004).

Figure 15: Micro électrodes en diamant nanostructuré en 3D (Piret et al., 2015a)

1.8.7 Graphene

Le graphéne est un assemblage bidimensionnel d’atome de carbones sous forme de feuille
monoatomique. Il existe différentes manieres de produire du graphene : directement par décollement
mécanique d’atomes de carbones sur le graphite (exfolié), en éliminant les atomes de silicium du
carbure de silicium par une augmentation de la température (1300 °C) (epitaxié) ou par décomposition
catalytique a haute température d'un gaz carboné sur un métal (CVD) (Pumera et al., 2010).

Dans la fabrication d’implants neuronaux, la CVD est la technique la plus souvent utilisée. Une fois le
graphéne déposé sur un métal (du cuivre dans la plupart des cas), le graphéne doit étre décollé et
déposé sur le substrat souhaité (Kuzum et al.,, 2014). Le graphéne peut aussi étre développé
directement sur un substrat en polyimide grace a un laser qui pyrolyse le polyimide qui devient une
mousse de graphéne. Le principal inconvénient de cette méthode est la taille des électrodes (250 um
de diameétre) qui dépend de la résolution du laser (Lu et al., 2016).

Les grands avantages du graphéne sont sa transparence, son coté extensible et sa trés bonne
conductivité électrique. Le graphene est aussi utilisé pour réaliser des alliages avec de I'oxyde d’iridium
(Carretero et al., 2014; Pérez et al., 2015).
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1.8.8 Polymere PEDOT

Les polymeres conducteurs sont synthétisés a partir de composants chimiques (figure 16). Cette
particularité d’étre conducteur est fortement intéressante pour le revétement des électrodes. Les
polymeéres conducteurs peuvent aussi bien permettre d’injecter des ions que des électrons. Le Pedot
est un polymeére conducteur dopé p et trés largement utilisé pour recouvrir les implants corticaux
(Castagnola et al., 2015a). Il existe différents types de PEDOT. Celui-ci peut étre modifié comme le
methoxy-PEDOT (PEDOT- MeOH), le PEDOT modifié par acide carboxylique (PEDOT-COOH) et le
propylenedioxythiophene (Pro-DOT) (Feldman and Martin, 2012). Le PEDOT est I'un des polymeres
conducteurs les plus prometteurs grace a sa stabilité chimique et électriques en milieu aqueux et
oxygéné (Cui and Martin, 2003; Green et al., 2013; Guimard et al., 2007). Sa résistance a la corrosion
sur le long terme lors de son utilisation dans les électrodes dédiées a la stimulation reste cependant a
étre démontrée.

Le Pedot peut étre fabriqué par des méthodes chimiques et électrochimiques. La synthése chimique
permet de réaliser des structures complexes mais il est relativement difficile de I'utiliser sur des
électrodes métalliques. L'électrodéposition permet un dépot direct sur I'électrode et les parametres
de dépot (tension, temps de cycle) permettent le controle de I'épaisseur et de la rugosité du dépot
(Aregueta-Robles et al., 2014). Les dopants les plus utilisés sont le poly(styrenesulfonate)(PSS) (Pranti
et al, 2017), le para- toluenesulphonate(pTS), le dexamethasonephosphate(Dex-P), et le
perchlorate(ClO4).

ii. Poly(3,4-ethylene dioxythiophene)
(PEDOT)

Figure 16: Structure du PEDOT (Green et al., 2008)

Le Pedot est utilisé pour réaliser différents types d’implants implants comme des micro-ECoG
(Khodagholy et al., 2015).
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1.8.9 Tableau comparatif des matériaux conducteur

Tableau 2 : Tableau comparatif des matériaux utilisés pour réaliser les électrodes conductrices

Matériaux Taille élec CSC impédence CIC Bruit Reference
Or 615 pm? 1,3 MOhm (Chen et al., 2013)
2,56 mC/cm? (Zhang et al., 2012)
32 um 30 kOhm 1 Khz 5,5uV  (Sekeretal., 2010)
Platine 50-150 puC/cm? (Rose and Robblee, 1990)
300-350 uC/cm? (Brummer and Turner, 1977)
100 um CSCc 3,1 mc/cm? 25,2 Kohm (Li et al., 2015)
30x30 um 616 Kohm 1 Khz 50 pv (Mérton et al., 2014b)
12pm 2000 KOhm 8 uv (Heim et al., 2012)
Platine 3D 100 Kohm (Robinson, 1968)
100 um CSCc 75 mC/cm? 5,8 Kohm (Li et al., 2015)
30x30 um 112 Kohm 1 Khz 18 uvV  (Marton et al., 2014b)
2.10-5 cm? 17 mC/cm? 30 Kohm 0,5 mC/cm? (Leber et al., 2017)
35 um 25 kOhm (100 Hz 0,4 mC/cm? (Boehler et al., 2015)
12 um 100 KOhm 3uv (Heim et al., 2012)
Titane nitride 4,45 mC/cm? (Patan et al., 2006)
50 um 0,2 mC/cm? 24 Kohm (Pour Aryan et al., 2012)
6 mm? CSCc 170 mC/cm? 350 Ohm (Meijs et al., 2015)
0,25 mC/cm? 0,9 mC/cm? (Cogan, 2008)
4000 pm? 750 uC/cm? 11 Kohm 0,87 mC/cm? (Weiland et al., 2002)
Iridium
Oxyde 35 um 50 kOhm (100 Hz 1,1 mC/cm? (Boehler et al., 2015)
4000 pm? 8 Kohm (1 Kz) 4 mC/cm? (Weiland et al., 2002)
28,8 mC/cm? 2 mC/cm? (Cogan et al., 2004; Wilks, 2009)
25 mC/cm? (Meyer et al., 2001)
Graphene 100 pm CSCc 87,8 uC/cm? 286 Kohm 1khz 57,13 uC/cm? (Park et al., 2018)
50x50 pm 500 Kohm 1 khz 31pV  (Kuzum et al., 2014)
300 um 50 mC/cm? 2-8 Kohm 1khz 3,1 mC/cm? (Lu et al., 2016)
CNT 5-25 mC/cm? (Jan et al., 2009)
PEDOT 35 um 30 kOhm (100 Hz 1,2 mC/cm? (Boehler et al., 2015)
105,17 mC/cm? 2,03 Kohm/cm? 1,36 mC/cm? (Baek et al., 2014; Green et al., 2012)
243,48 (Pt nanostruc) 1,52 mC/cm? (Baek et al., 2014; Green et al., 2012)
100x100 um CTCtot 40,4 mC/cm? 2,1 kOhm 100 Hz (Castagnola et al., 2015a)
615 um? 12 kOhm 1khz 7,74 mC/cm? 20uV  (Chenetal., 2013)
75,6 mC/cm? 2,3 mC/cm? (Cui and Zhou, 2007; Wilks, 2009)
Diamant 20 um 220 uC/cm? 1 Mohm at 1 Khz 10,7 uV (Piret et al., 2015a)
Diamant 3D 20 um 10 mC/cm? 50 Kohm at 1 Khz 3,1pV  (Piret et al., 2015a)

1.9 Caractérisation des matériaux utilisés pour I'électrode

Bien que lisolant soit un élément important de l'implant, les matériaux utilisés pour réaliser
I’électrode, qui est au contact du neurone, est tout aussi important. Le matériau utilisé va définir la
nature de l'interface entre I'électrode et le neurone et donc par conséquence la qualité du signal. Lors
de la stimulation, I'électrode doit pouvoir stimuler le tissu nerveux sans endommager ou créer de
nouvelles especes au sein du tissu. Il existe différentes méthodes afin de caractériser les performances
électriques des électrodes. Certaines méthodes permettent de caractériser les électrodes aussi bien
pour I'enregistrement que pour la stimulation (mesure de bruit et d'impédance) alors que d’autres
méthodes ont plus vocation a caractériser les électrodes de stimulation (voltamétrie cyclique et

potentiel transitoire).

Les matériaux uti

isés lors de la fabrication des implants doivent étre biocompatibles, avoir de bonnes

caractéristiques électriques mais aussi ne pas se détériorer dans le temps. Le choix du matériau va
donc se faire en fonction de ces critéres ainsi que de son co(t (en temps et en argent) de fabrication.
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1.9.1 Transfert de charge

Les électrodes sont utilisées pour enregistrer les signaux neuronaux et/ou stimuler. Lorsqu’une
électrode métallique est placée dans un milieu physiologique une interface se forme entre les deux
phases. Dans I'électrode métallique et le circuit électrique associé, les charges sont transportées par
les électrons. Dans le milieu physiologique appelé électrolyte, les charges sont transportées par les
ions. Le processus intervenant a l'interface électrode/électrolyte est un changement de porteur de
charges. Les électrons du métal prennent le relais des ions de I'électrolyte.

Les montages a deux électrodes, placées dans un électrolyte, sont utilisés pour enregistrer et stimuler
les neurones. Un courant passe entre les électrodes via I’électrolyte. Une des électrodes est appelée
électrode de travail, I'autre étant la contre électrode. L’électrode de travail est I'électrode étudiée. La
contre électrode est seulement présente pour fermer le circuit et permettre une conduction des
charges. Il est possible de rajouter une troisieme électrode appelée électrode de référence qui définit
une référence pour les mesures de potentiel électriques.

Le changement du potentiel électrique apparait lors du transfert de charges entre I'électrode et
I’électrolyte. Cela produit un champ électrique a I'interface. Des réactions électrochimiques peuvent
se produire a l'interface si le potentiel électrique est éloigné des conditions d’équilibre. En |'absence
de courant, le potentiel électrique est constant (pas de gradient) dans tout I'électrolyte au-dela de la
région d'interphase étroite. Un gradient de potentiel existe dans I'électrolyte uniquement lorsque le

courant circule, mais ce gradient est trés négligeable par rapport au gradient a I'interface.

Il existe deux grands mécanismes de transfert de charge a I'interface électrode/électrolyte (figure 17).
Le premier est une réaction non Faradique ou il n’y a aucun transfert d’électron entre I'électrode et
I’électrolyte. Le second mécanisme est une réaction faradique ol un transfert d’électrons se réalise a
I'interface entre les deux phases, ce qui conduit a la réduction ou I'oxydation d’espéces chimiques dans
I’électrolyte.

Lorsque l'on a seulement une redistribution non faradique des charges, Iinterface
électrode/électrolyte peut étre modélisée par un simple condensateur appelé condensateur double
couche. Ce condensateur est formé grace a plusieurs phénomenes physiques (Helmholtz, 1853; 1924).
Lorsqu'une électrode métallique est placée dans un électrolyte, la redistribution des charges se produit
lorsque les ions métalliques de I'électrolyte se combinent a I'électrode. Il s’agit d’un transfert
transitoire d’électrons entre les deux phases. Il en résulte un plan de charge a la surface de I'électrode
métallique, opposé a un plan de charge opposée, dans |'électrolyte. De plus, les molécules polaires
telles que I'eau peuvent avoir une orientation préférentielle a l'interface et I'orientation nette des
molécules polaires sépare les charges.
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Figure 17 : Transfert de charge a l'interface électrode/électrolyte (Merrill et al., 2005)

Lors d’une stimulation, une redistribution des charges se produit dans la solution. Dans le cas d’un
montage avec deux électrodes plongées dans I'eau salée, si une source de tension est appliquée a
travers les deux électrodes, une électrode sera dirigée a un potentiel négatif tandis que |'autre sera
dirigée a un potentiel positif. A I'interface négative, un excés de charges négatives sera présent. Cela
aura pour conséquence d’attirer les charges positives en solution. On aura alors une électro neutralité
dans la région inter faciale. Le phénomene inverse sera observé a l'interface de I'autre électrode. Si la
qguantité de charges délivrées est suffisamment faible, aucun transfert d’électrons n’a lieu a I'interface,
d’ol la modélisation par un simple condensateur.

Les charges peuvent aussi étre injectées via un processus Faradique ol un transfert d’électrons se
produit entre les deux phases. La grande différence avec la réaction non Faradique réside dans le fait
gu’une injection de charge Faradique peut créer des réactions irréversibles et I'apparition d’espéces
non désirées et toxiques si les espéces créées s’éloignent de I'électrode. (Merrill et al., 2005)

Les parameétres étudiés afin de connaitre les performances de I'électrode sont le bruit enregistré via
I’électrode, I'impédance de I'électrode ainsi que la capacité a stocker les charges de |'électrode. Une
faible impédance, un faible bruit et une importante capacité a stocker les charges caractérisent une
électrode performante.

1.9.2 Spectroscopie d'impédance

La spectroscopie d'impédance consiste a mesurer I'impédance électrique et I'angle de phase obtenus
en utilisant une excitation sinusoidale de tension ou de courant de I'électrode a différentes fréquences.
La mesure est réalisée sur une large gamme de fréquences (entre 107-2 et 1076 Hertz). L'impédance
permet d’évaluer les capacités d'enregistrement des microélectrodes. C’est aussi une méthode utile
et bénigne pour I'évaluation in vivo d'une électrode étant donné que les courants utilisés sont tres
faibles (nano ampére).

L'impédance d’une électrode peut étre mesurée avec un systeme a deux électrodes électrodes
(I’électrode de travail (I’électrode de I'étude) et la contre électrode qui est beaucoup plus grande)
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plongées dans un méme milieu. Ce montage permet de mesurer I'impédance de I'électrode étant
donnée que, le milieu et I'interface entre la contre électrode et le milieu sont moins beaucoup moins
impédants que l'interface entre I'électrode de travail et le milieu.

La spectroscopie d'impédance peut aussi bien étre utilisée pour caractériser les électrodes (figure 18)
que l"électrolyte. La contribution résistive de la conductivité tissulaire a I'impédance globale de
|'électrode est estimée a partir de I'impédance mesurée a haute fréquence, ol la contribution a
I'impédance due au transfert de charge a l'interface électrode-tissu est négligeable.
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Figure 18 : Comparaison de I'impédance du TiN plat et du TiN rugeux (Cogan, 2008)

1.9.3 Bruit

La tension extracellulaire est généralement comprise entre 10 pV et 1mV. Pour détecter ces faibles
tensions, le bruit de fond doit étre le plus faible possible. Le bruit de fond est engendré par les
instruments environnent et par le bruit électrochimique de l'interface électrode/électrolyte. Pour les
électrodes métalliques le bruit est directement proportionnel a la partie réelle de I'impédance de
I’électrode (Rocha et al., 2016).
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Figure 19 : Exemple d’enregistrements de bruit de fond avec des électrodes de différents diamétre (Heim et al., 2012)

Le bruit de I'électrode (figure 19) est pour la plus grosse partie un bruit thermique. Des fluctuations
statistiques des charges électriques existent dans tous les conducteurs. Ces fluctuations produisent
des variations de potentiel entre les extrémités du conducteur (Johnson, 1928).

En négligeant la partie capacitive de I'impédance de I’électrode, le bruit Vn de Johnson peut étre
estimé a (Prohaska et al., 1986) :

V, = \[AkTRAf

Avec k la constante de Boltzmann
T la température absolue

R la résistance de I’électrode

Af la bande passante

Une autre partie du bruit provient des amplificateurs présents a la sortie des électrodes (figure 20)
(Godin et al., 1991). Les sources de bruit de I'amplificateur peuvent étre modélisées comme le montre
la figure 19 (Netzer et al, 1981), ou Z,, est I'amplitude de I'impédance effective de l'interface électrode
/ électrolyte, V,, est une source bruit blanc de tension de moyenne nulle associée a I'amplificateur et
I, est une source de bruit blanc de courant a moyenne nulle associée a I'amplificateur. Enfin, il y aura
un bruit thermique blanc moyen nul V;;, généré en conséquence de la composante résistive R, de
I'impédance d'électrode R,.

noiseless

amplifier output

_..G

Figure 20: Modéle de la source des bruits liés aux amplificateurs (Godin et al., 1991)
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1.9.4 Voltamétrie cyclique

La capacité a stocker les charges (CSC) d’une électrode aussi appelée la limite d’injection de charge
réversible (Robblee and Rose et al. 1990) est la quantité totale de charges qui peut étre stockée de
facon réversible. Cela comprend les charges stockées dans le condensateur double couche et dans
toutes les réactions faradiques réversibles. En pratique, il est trés intéressant de pouvoir injecter un
grand nombre de charges sans déclencher de réactions faradiques irréversibles qui pourraient
endommager le tissu neuronale ou I'électrode. La capacité a stocker les charges réversiblement
dépend du matériau, de la taille et de la forme de I'électrode ainsi que de I'électrolyte et des
parameétres de stimulation. La voltamétrie cyclique permet de mesurer la CSC.

La voltamétrie cyclique (CV) est une méthode de mesure du courant par rapport a une référence
(Ag/AgCl) traversant I'électrode en fonction du potentiel appliqué a I'électrode (figure 21). Le montage
peut étre composé de 3 électrodes plongées dans le méme milieu (liquide physiologique par exemple) :
I’électrode de travail (I’électrode d’étude), la contre électrode permettant de fermer le circuit ainsi
que I"électrode de référence qui permet d’avoir un potentiel qui n’évoluera pas pendant la mesure. Le
potentiel est imposé et évolue de facon cyclique. En général, le potentiel part de zéro puis augmente
jusqu’a un maximum avant de descendre jusqu’a un minimum pour finir de nouveau a zéro. La fenétre
de I'eau est définie comme la plage entre I’hydrolyse de I'eau (I'oxydation de I'eau avec la formation
d’ioxygene et de dihydrogene et la réduction de I'eau). Etant donné que I'eau est en surabondance
dans une solution aqueuse et donc que I’eau sera toujours assez abondante autour de I'électrode, une
fois que le potentiel de I'électrode atteint les limites de la fenétre de I'eau, toutes les charges
supplémentaires vont initier des réactions d’oxydation ou de réduction. Dans de nombreux cas, la
capacité de stocker des charges réversiblement est définie comme le maximum de charges qui peuvent
étre injectées sans que le potentiel de I'électrode ne dépasse la fenétre de |'eau.

L ' ' ' ' '
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| 1 | 1 | 1 | 1 | 1 |
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Potential versus Ag|AgClI (V)

Figure 21: CV de AIROF dans une solution PBS a 50 mV s-1 (Cogan, 2008)

La forme du CV peut changer en fonction de la vitesse du balayage, de la géométrie de I'électrode, de
la rugosité de I'électrode bien que les réactions électrochimiques restent inchangées.
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On caractérise les électrodes de stimulation grace a leur capacité a stocker des charges en courant
cathodique. Cette capacité est calculée a partir de I’air comprise entre la courbe inférieure et la courbe
supérieure du CV. La fenétre de potentiel est différente suivant le matériau. Pour le platine la fenétre
est-0,6 V; 0,8 V lorsque que la contre électrode est Ag/AgCl.

1.9.5 Transitoire de tension

La capacité d'injection de charge Q;; ou CIC est définie comme la charge maximale pouvant étre
injectée sans dépasser le potentiel de réduction d'eau. Contrairement au CSC qui est mesurée en
balayant lentement (100 mV/s) une fenétre de potentiel, pour évaluer Q;,; pour chaque électrode,
une série d'impulsions rapide (0,3 ms (figure 22)) de courant d'amplitudes variables (1 a 500 pA) est
appliquée. Ainsi la CIC obtenue donne une estimation plus viable de la charge injectable maximale
observable lors de la stimulation du tissu nerveux qui est réalisée avec de courtes impulsions de
courant. Le transitoire de tension est une technique permettant de mesurer le CIC.

Les mesures de transitoire de tension sont fréquemment utilisées pour estimer la charge maximale
pouvant étre injectée dans une impulsion de stimulation contr6lée par le courant. Pour les mesures in
vitro, le transitoire de tension est typiquement enregistré dans une configuration a trois électrodes en
utilisant une électrode de retour a grande surface et une électrode de référence a courant non
conducteur. Les transitoires de tension sont analysés pour déterminer la polarisation maximale, a la
fois la plus négative (Emc) et la plus positive (Ema), a travers l'interface électrode-électrolyte. Ces
potentiels extrémes sont ensuite comparés aux potentiels maximaux établis au-dela desquels il est
considéré comme dangereux de polariser I'électrode. Les limites de potentiel maximales pour des
matériaux d'électrode de stimulation typiques sont généralement des potentiels d'oxydation et de
réduction de I'eau.

Le potentiel effectif est calculé en soustrayant la partie résistive de la tension négative maximale. La
tension ohmique est identifiée comme la chute rapide du potentiel au début de I'impulsion. Le courant
auquel le potentiel maximal atteint le potentiel de réduction de I'eau de (-0,6 V pour le platine par
exemple) est utilisé pour déterminer la capacité d'injection de charge (Koerbitzer et al., 2016).

Un exemple de transitoire de tension en réponse a une impulsion de courant symétrique biphasique
est illustré a la figure 22. Plusieurs éléments contribuent au transitoire de tension, et ceux-ci doivent
étre pris en compte dans le calcul de Emc et Ema.
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Figure 22: Un transitoire de tension d'AIROF en réponse a un créneau symétrique (Cogan, 2008)
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1.10 Méthode de Fabrication

La méthode de fabrication utilisée pour réaliser les implants joue sur la taille des dispositifs ainsi que
sur la rapidité et le colt de fabrication. Les processus de fabrication sont ainsi de plus en plus optimisés.
Voici un panel des techniques utilisées pour réaliser des implants neuronaux.

1.10.1 Premiers Implants

Les premiers implants étaient réalisés avec de simple fil de cuivre ou de tungsténe (Adrian and Bronk,
1929). Une des premiéres électrodes stable dans le temps est I'implant réalisé par Kennedy et al
(Kennedy, 1989). L'électrode neurotrophique consiste en un fil d'or isolé au téflon fixé a l'intérieur d'un
cone de verre implanté dans le cortex aprés l'insertion d'une longueur de nerf sciatique a l'intérieur.
La longueur du cone est de 1,5 mm, le diameétre des pointes est inférieur a 200 um (extrémité
profonde) et a 300 um (extrémité superficielle).

La forme de I’électrode a un grand impact sur les performances de I'implant (Palmer, 1978). Les outils
utilisés pour couper et modeler les électrodes sont le laser, des lames aiguisées ou ciseaux chirurgicaux
(Ge and Farina, 2013). La gravure électrochimique est utilisée pour créer des électrodes
microscopiques (figure 23). Cette technique permet d’obtenir différentes formes, avec des électrodes
plus ou moins aiguisées. (Grundfest et al., 1950). La gravure électrochimique peut étre suivie d’un
polissage électrochimique (Lalanne et al., 2011).

Figure 23: Différentes formes d'électrodes formées par gravure électrochimique (Wesson Ashford et al., 1985)

Les fils sont revétus d’un isolant qui assure l'isolation électrique, la résistance mécanique et la
biocompatibilité. Les matériaux diélectriques sont principalement appliqués en utilisant des méthodes
électrochimiques ou par coulage. Les résines et polyméres sont déposés grace a augmentation de
température, par électrodéposition, déposition en phase vapeur (PVD), trempage ou CVD (Cooley and
Vanderwolf, 1978; Loeb et al., 1977; Perera and Mauretti, 2010). Le fil une fois recouvert d’isolant doit
étre ouvert afin que le fil conducteur soit en contact avec le neurone. Différentes techniques existent
pour dénuder le fils : affuter, abraser, casser, couper (Cheung et al., 2000) et décaper (Jellema and
Weijnen, 1991).
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La fabrication manuelle des implants est appropriée pour réaliser des implants comportant un faible
nombre de d’électrodes. Mais lorsque I'on souhaite fabriquer un implant haute densité d’autres
techniques sont necessaires.

1.10.2 Microfabrication d’Implants rigides

De plus en plus d’'implants sont réalisés grace a des procédés salle blanche. La photolithographie
(annexe 2) ainsi que de nouvelles technologies permettent la création d’implant sur substrat silicium.
Ces avancés permettent une meilleure précision, I'incorporation de circuit de traitement et des
cadences de fabrication accélérées. Les implants Michigan (Kindlundh et al., 2004) et Utah array (figure
24) (Maynard et al., 1997) sont les deux implants intra corticaux en silicium les plus utilisés, fabriqués
de cette maniére, et permettent I'enregistrement d’un grand nombre de neurones simultanément.

(a): Si wafer (b): Back-side dicing

(¢): Glassing and grinding (d): Back-side metalization
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(k): Array after singulation and carrier wafer removal
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Figure 24: Etapes de fabrication de I’'Utah Array (Bhandari et al., 2010)

Le transfert de formes géométrique tres précises par des techniques lithographiques est essentiel pour
concevoir des implants comportant des formes microscopiques et complexes. La lithographie a
faisceau d’électrons permet d’obtenir des résolutions nanométriques et des espaces tres fin (Scholvin
et al., 2016). Une étape importante lors de la fabrication de I'utah array est la découpe du silicium.
Pour cela, des scies équipées de fines lames de diamant capables de réaliser des entailles de 50 pum
sont utilisées. Les Utah array sont aussi polis afin de réduire le volume de I'implant et pour avoir un
contact arriere (Bhandari et al., 2010). La gravure est une étape importante lors de la fabrication des
implants. La gravure chimique ainsi que la gravure physique sont les deux plus utilisées. Leur
combinaison est aussi parfois nécessaire pour obtenir certaines formes souhaitées. La gravure
chimique du silicium est réalisée dans un bain d’acide. Cette technique est utilisée pour transformer
les colonnes de silicium en aiguilles fines et pointues (Bhandari et al., 2010). La gravure seche est de
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plus en plus utilisée car elle est plus contrélable. La gravure seche permet de créer des structures en
treillis (Wise et al., 2008) et de graver les deux cotés du substrat (Norlin et al., 2002).

Les couches conductrices (pour les électrodes ou les fils de connections) déposées sont de I'or, du
platine ou de l'iridium (Merrill, 2014). Le dép6t de ces métaux est parfois précédé d’un dépot d’une
couche d’accroche telle que le titane ou le chrome. Les techniques de pulvérisation et d’évaporation
sont les plus utilisées car elles permettent la formation d’une fine couche homogene. Le dép6t de
métal est habituellement effectué par dép6t chimique en phase vapeur (CVD). Un laser évapore un
lingot de métal dans le vide et le wafer est exposée a la matiéere volatile. Ensuite, le précurseur volatil
se condense sur le wafer.

Les couches diélectriques ont pour role d’isoler électriquement et chimiquement I'implant. L'épaisseur
du dépobt doit étre contrblée afin de ne pas avoir trop de matiere isolante, ce qui augmenterait le
volume de I'implant, ou trop peu de résine ce qui rendrait I'implant trop fragile. Il est relativement
complexe de déposer une couche homogéne d’isolant sur le Utah Array étant donné sa structure 3D
complexe. Les revétements déposés sur les électrodes comme les polymeres conducteurs (PEDOT
(Green et al., 2008)), les nanotubes de carbone ou des films bioactifs (Fattahi et al., 2014) sont en
général déposés par électrochimie. Cette méthode est rapide et bonne marché. Certains matériaux
comme le diamant sont plus complexes a développer sur I'implant. En effet, I'utilisation d’un réacteur
MPCDV (Piret et al.,, 2015a) est nécessaire et les températures nécessaires au développement du
diamant peuvent endommager les couches existantes.

1.10.3 Microfabrication d’implants souples

Avec la nécessité d’enregistrer des signaux stables sur le long terme, de nouveaux implants souples
ont été créés. En effet, comme il I'est développé dans le paragraphe 2.6, les implants rigides
déclenchent des réactions autour de I'implant (Marin, 2010).

Les implants souples sont souvent réalisés sur des wafers en silicium, ce qui est le plus adéquat pour
utiliser les technologies de la salle blanche. Une des premieres étapes de fabrication est le dép6t de
polymeére sur le wafer. Cette couche constituera la face arriere de I'implant (Castagnola et al., 2015b).
Plusieurs polymeéres comme le polyimide (Rousche et al., 2001) et la SU-8 (Altuna et al., 2012) peuvent
étre spin-coatés et peuvent étre d’une finesse de 1 um. Des films de seulement 500 nm d’épais peuvent
étre réalisés en SU-8 (Liu et al., 2015) ce qui confére une grande flexibilité a I'implant. Suite au dépot
de certains polymeres comme la SU-8 et le polyimide, un recuit est nécessaire afin d’évaporer le
solvant et de compléter la polymérisation de la résine. Le recuit est une étape importante et joue sur
la qualité du film. Le paryléne ne nécessite aucun recuit particulier et est déposé par CVD a
température ambiante (Fortin and lu, 2004). Cela permet donc de déposer du parylene sur des
structures fragiles thermiquement.

Les résines telles que la SU-8 et certains polyimides sont photosensibles. Dans le cas de résine non
photosensibles comme le parylene C ou le polyimide non photosensible, une couche de résine
photosensible (plus une couche de métal parfois) peut étre ajoutée afin de permettre la gravure de la
résine au plasma (Castagnola et al., 2015b). Des structures 3D peuvent étre créées en utilisant le
changement de viscosité de la SU-8 a différentes températures (Xiang et al., 2016).
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Le paryléne peut étre thermoformé. Hara et al (figure 25) ont enroulé des films de paryléne afin de
réaliser des formes coniques ayant pour objectifs de promouvoir le développement des neurones. Des
traitements thermiques du parylene C permettent d’augmenter sa rigidité, sa résistance a la traction
ainsi que ses capacités diélectriques (Hara et al., 2015).

a b

Microwire

Figure 25: lllustration du processus de thermoformage du parylene (Hara et al., 2015)

La métallisation des polymeéres est réalisée par évaporation ou par chimie (Cheung et al., 2007). Une
fois qu’une premiére couche de métal a été déposée, d’autres couches plus épaisses peuvent étre
ajoutées par électrodéposition. Pendant le dépot, I'adhésion des métaux au polymere peut étre
mauvaise et créer des fragilités lorsque les implants sont soumis a certaines contraintes (McClain et
al., 2011). Les solutions possibles sont d’utiliser des couches d’accroche ou de créer des
microstructures sur la surface du polymeére (Castagnola et al., 2015b; Mercanzini et al., 2008). Il est
aussi possible de coincer une feuille de métal entre deux couches de polymeres, ce qui est plus robuste
mais moins flexible que la méthode par évaporation (Schuettler et al., 2005). Lorsque le conducteur
utilisé est le grapheéne, il est possible de déposer une feuille de graphéne et de lui donner la forme
souhaitée (Koerbitzer et al., 2016).

La gravure humide des polyméres n’est pas une méthode simple a réaliser (Ghosh, 1996; Kim and
Meng, 2016). La meilleure maniére de graver les polymeéres est I'utilisation de la gravure séche avec
un plasma d’oxygéne ou de fluor (Castagnola et al., 2015b).

Le décollement de l'implant du wafer peut étre réalisé grace a une pince , 4 /,fﬂ"m“m“s
(Castagnola et al.,, 2015b). Ceci est possible avec un substrat comme le ~a

paryléne. Lorsque la SU-8 est utilisée, une couche sacrificielle est nécessaire. e
Le nickel et I'aluminium sont utilisés comme couche sacrificielle. La couche i

I'implant terminé, la plaquette doit tremper environ 3 jours dans le Nickel
Etchant (Liu et al., 2015). L'aluminium a 'avantage d'étre éliminé avec une
solution saline traversée par un courant ce qui permet de limiter le reste de
résidus et donc le risque de toxicité par rapport a la méthode du Nickel . e A\

Etchant (Metz et al., 2005). \'

L'impression directe sur le polymére est également possible (figure 26) (Kim

Thin Parylane C film

==
Y . ~ EY 7’ 7’ . \ o
sacrificielle doit étre la premiére couche déposée sur la plaquette. Une fois T Pritod Ag patsros

Figure 26:
et al., 2017). L'impression jet d'encre argent sur paryléne a montré une bonne  j;pression sur
résolution (électrodes de 40 pum). substrat paryléne

(Kim et al. 2017)
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1.10.4 Connectique

La connexion entre les implants et I'électronique d’acquisition est parfois assez complexe. En effet,
I'objectif est de connecter les pistes provenant des électrodes, donc relativement fines, a un systéme
capable de traiter les signaux sur une carte rigide de circuit imprimé (PCB). Il existe 4 facons de réaliser
la connexion.

Le cablage par fils (wire bonding) est la méthode la plus répandu pour connecter des dispositifs en
silicium. Des fils d’or peuvent étre directement soudés sur les pads de contacts (McCarthy et al., 2011).
Lorsque l'implant est réalisé sur substrat rigide, les pads de connexion peuvent directement étre
réalisés sur I'implant et ainsi permettre de souder un PCB relativement facilement sur I'implant
(Jackson and Muthuswamy, 2009; Mora Lopez et al., 2017). Lorsque I'implant est souple, le risque
d’endommager I'implant lors de la connexion est plus grand. La soudure de fil sur I'implant peut initier
la délamination du pad en métal étant donné la mauvaise adhésion du métal sur le polymere souple
(Ulrich et al., 1999). En général, le pas minimal de connexion est de 100-150 um. Le wire bonding
(figure 27) est parfois utilisé avec d’autres techniques comme la connexion par ultrasons (Perlin and
Wise, 2010).

| f \
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— —
2. 3,
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Figure 27: Wire Bonding (Schuettler and Stieglitz, 2013)

Le flip chip (figure 28) est une méthode semblable au cablage par fils mais est plus fiable, moins
co(teuse et plus précise (Li et al., 2004). De plus, la température est moins importante lors du soudage
ce qui entrainerait moins de détérioration du pad de contact. Il est possible de descendre a des pas de
10 um avec le flip chip (Ohara et al., 2009).

e

(1) (2) (3)

Figure 28: Flip chip Process (Schuettler et al. 2013)

Une autre méthode est I'utilisation de colle conductrice ou de film ACF qui permettent
d’interconnecter des dispositifs souples (Johansson et al., 2006). Cette méthode sans soudure
nécessite une bonne précision, une montée précise en température ainsi qu’une pression non
négligeable. La qualité de la connectique va dépendre de la température appliquée lors de la connexion
(Chang et al., 2001; Kim and Kim, 2013). Une température plus importante permettra d’obtenir une
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meilleure résistance de contact et une meilleure adhésion mécanique (Uddin et al., 2004) mais peut
endommager le dispositif. Cette méthode est utilisée pour connecter des dispositifs en SU-8 (Liu et al.,
2015) et en Polyimide (Castagnola et al., 2015b). Le pas minimal de connexion peut descendre jusqu’a
50 um. Hong et al ont connecté un implant souple grace a I'utilisation d’une impression (200 um de
résolution) avec de I'encre conductrice (Hong et al., 2015).

Brancher directement I'implant souple dans un connecteur de type Zero Insertion Force (ZIF) est une
méthode de plus en plus utilisée (Pothof et al., 2016). Il peut étre nécessaire de rajouter une calle sous
le pad de I'implant afin d’assurer un contact optimal entre I'implant et le ZIF (Xiang et al., 2014) (figure
30 a). Cette méthode permet de clipper et déclipper I'implant au cable de connexion. Grace a cette
solution il est possible de laisser I'implant sur I’animal et de ne connecter I'implant que lorsque des
enregistrements sont réalisés (figure 29 b) (Schuhmann et al., 2017).

T

Flexible Cable =

Neural Probe

FPC Connector

Flip to lock
after loading

With electrodes

Figure 29: a : Connexion de I'implant avec un connecteur
FPC (Xiang et al., 2014) b : Systeme ZIF permettant de brancher et débrancher I'implant (Schuhmann et al., 2017)

1.11 Méthode d’insertion de I'implant

Une fois I'implant réalisé, il doit étre inséré dans la zone désirée afin de pouvoir réaliser les
enregistrements. L'insertion de I'implant est un point majeur dans I'obtention de bons signaux lors de
I’enregistrement. Une insertion trop dommageable ne permettrait pas la repousse des neurones
autour de l'implant ce qui empécherait tout enregistrement viable. De nombreux parameétres
influencent la qualité de I'insertion : la vitesse d’insertion, le lieu d’insertion ainsi que les méthodes
choisies et la taille de I'implant.

1.11.1 Insertion Manuelle/Motorisée/magnétique

Pour introduire un implant dans le tissu cérébral, de nombreux outils sont disponibles. Rennaker et al
ont étudié I'effet d'une insertion manuelle ou mécanique d'un implant. Les implants ont des dizaines
a des centaines d'aiguilles d'électrodes paralleles en acier inoxydable et en aluminium. Les aiguilles
sont disposées sur quelques millimetres carrés et sont ensuite insérées dans le cortex cérébral de rat.
Bien que l'insertion mécanique et manuelle aient montré des résultats similaires juste apres
I'implantation avec un signal d'enregistrement similaire, les électrodes insérées manuellement ne
donnaient aucune réponse fonctionnelle 3 semaines post implantation alors que 60% des électrodes
insérées mécaniquement étaient toujours fonctionnelles aprés 6 semaines (Rennaker et al., 2005).
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L'électrode peut étre implantée avec des dispositifs spéciaux congus pour la chirurgie. Bredeson et al
utilisent un dispositif ou les électrodes sont disposées dans une bague de serrage qui est maintenue
en place par des ressorts. La profondeur de I'implantation, la vitesse d’insertion ainsi que la force
d’insertion sont controlées par un moteur électrique. Aucun contact entre le dispositif et le tissu n’a
lieu durant l'insertion ce qui permet d’éviter d’éventuelles contaminations ou d’éventuels dommages
(Bredeson and Troyk, 2014).

L'implant Utah Array qui comporte 100 électrodes est inséré grace a un piston pneumatique. Ce
dernier permet d’insérer I'implant de a 8,3 m/s ce qui assure une bonne implantation. Une vitesse
moindre ne garanti pas une bonne insertion. Grace a ce systeme, I'implant est implanté a 1,5 mm de
profond (Rousche and Normann, 1992).

Aussi les électrodes neurales insérées magnétiquement sont une alternative. Une électrode
ferromagnétique a été chargée dans un tube capillaire en verre placé dans une bobine d'insertion
(figure 30). L'électrode a été éjectée a 3,7 mm dans le tissu cérébral. Cette étude in vivo a démontré
une implantation sans flambement (I'implant ne se plie pas) a 27,8 m/s et des résultats prometteurs
avec une bonne stabilité de I'impédance (pendant 31 jours) pour l'insertion d’'une électrode platine-
fer de 25 micromeétres de diameétre dans le cerveau de rat (Dryg et al., 2015; Jaroch et al., 2009).
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Figure 30: Insertion magnétique d'électrodes corticales (Dryg et al., 2015)

Outre I'utilisation de champs magnétiques, il est possible d’utiliser un fluide afin d’insérer un implant
dans le cortex. Vital et al ont congu des microcanaux permettant a des électrodes souples de 12 um
de diameétre de pénétrer dans le cerveau de rat (figure 31). L’électrode est disposée dans un canal. Un
fluide va ensuite propulser I'électrode dans le cerveau. Le systeme micro fluidique propulseur ne
péneétre pas dans le cerveau (Vitale et al., 2018).
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Figure 31: Implantation d'une électrode de CNT grdce a un systéme microfluidique (Vitale et al., 2018)

Une méthode similaire est I'utilisation d’une seringue pour propulser les électrodes (figure 32).
Contrairement a la solution précédente, I’'ensemble aiguille-seringue va pénétrer dans le tissu cérébral
pour délivrer I'implant. Un filet souple 3D a été injecté dans le ventricule latéral et |I'hippocampe a
travers une seringue reliée a une aiguille de plusieurs centaines de micrometres de diameétre. Une fois
dans le cerveau, le filet se détend et prend place dans la région du ventricule latéral. Le volume
d’occupation du filet est un cylindre de 1,3 mm de diametre. Le filet, ayant des dimensions 30 fois plus
grandes que le diamétre intérieur de l'aiguille, peut étre injecté via I'aiguille sans perdre ses
performances électriques. Le réseau injecté dans le cerveau des souris a montré une faible réactivité
immunitaire 5 semaines apres la chirurgie, des interactions avec les neurones et permet d’obtenir de
bon signaux de spike stables (méme forme de spike sur une électrode) pendant 8 mois chez la souris
(Liu et al., 2015).

Figure 32: Injection d'un filet d'électrode dans le cerveau grdce d un ensemble seringue aiguille (Liu et al., 2015)

1.11.2 Support d’'implantation

Différentes méthodes existent pour aider les électrodes flexibles a pénétrer le tissu cérébral :
|'utilisation d'un support véhicule est une technique répandue (Hara et al., 2013). Les supports peuvent
avoir différentes formes et étre fabriqués avec différents matériaux. Par exemple, le support peut étre
en silicium avec un canal de drainage. Le polyéthylene glycol bio-soluble (PEG) permet de solidariser
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temporairement I'implant pendant l'insertion. La dissolution du PEG est observable en quelques
secondes. De légers mouvements de la sonde lors du retrait de la navette sont observables (Felix et
al.,, 2013). Le PEG qui est utilisé pour injecter des médicaments et des cellules initie des réponses
immunitaires tres variables suivant la vitesse de dégradation mais montre de bons résultats sur le long
terme (Bjugstad et al., 2010).

Figure 33 : a : lllustration de I'insertion d'un implant avec un véhicule (Kozai and Kipke, 2009) b : Insertion grdce a une fibre
de carbone de 7 um (Luan et al. 2017)

Un point important avec le systéme de véhicule est le lien entre la navette et la sonde (figure 33 a). Un
revétement monocouche auto-assemblé (SAM) hautement hydrophile, électronégatif peut étre
déposé sur la navette. Lorsque |'assemblage est dans le cerveau, la navette a revétement hydrophile
attire les molécules d'eau a I'interface sonde-navette, provoquant la dissociation de la sonde polymere
et de la navette. La monocouche électronégative auto-assemblée (SAM) a joué un réle de colle soluble
lorsque la navette a été insérée et retirée. Le déplacement relatif de I'électrode de polyimide introduite
avec les navettes revétues de SAM était de 1% de la profondeur totale d'insertion comparativement a
26,5% pour les navettes de silicium non revétues (Kozai and Kipke, 2009).

L'étude de 70 rats implantés au niveau du noyau sous thalamgiue avec des électrodes flexibles en
polyimide (~ 20um d'épaisseur, 350um de largeur et 1,5cm de longueur) avec une méthode
d'implantation simple par une insertion stéréotaxique soutenue par une tige de tungsténe (140-175
micromeétres de diameétre) favorisée par un coussin d’hydrogel (2% agarose dans PBS) déposé sur le
crane exposé a montré de bons résultats aprés 4 semaines et plus (6 mois). (Richter et al., 2013).

De plus, un véhicule de délivrance soluble non cytotoxique a base de carboxyméthylcellulose (CMC) a
été concgu pour transporter une électrode souple a 80 mm/s et 1 mm de profondeur. Avec cette
navette (100 x 125 micrometres), aucune microglie activée a 12 semaines a été observée (Kozai et al.,
2014a).

Une navette en fibre de carbone peut mesurer jusqu’a 7 um de diamétre ce qui limite les dommages
lors de I'insertion de I'implant (figure 33 b) (Luan et al., 2017).

La recherche de nouveaux matériaux mécaniquement dynamiques est un moyen d'assurer une bonne
biocompatibilité et une insertion en douceur. Contrairement au polymeére pur, le polymere
nanocomposite (poly (acétate de vinyle) et les nanocristaux de celluloses dérivées des tuniciers)
peuvent étre suffisamment rigides pour pénétrer le tissu cérébral et correspondre a la rigidité du tissu
cérébral (Harris et al., 2011). En effet, le module d'Young de cette matiére seche est rapidement divisé
par plus de 100 (3420 MPa a 20 MPa) dans un environnement humide (Hess et al., 2011). Une électrode
neurale de silicium-paryléne hybride avec une partie flexible locale offre une autre option pour éviter
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le flambage (repliement de I'implant) pendant l'insertion et pour s'adapter a un tissu cérébral mou
(Kim et al., 2014).

1.11.3 Encapsulation d’implant

L’encapsulation de I'implant avec un matériau polymeére biodégradable est une technique utilisée. Elle
est similaire a |'utilisation de navette car I'ajout d’un matériau rigide permet I'implantation. Cependant
cette technique a I'avantage de créer une blessure pas plus grande que la taille de I'implant seul. En
effet, la navette est en général plus volumineuse que l'implant lui-méme ce qui engendre des
dommages plus importants au niveau de la zone d’insertion. D’un autre c6té, I'encapsulation est
souvent réalisée en ajoutant une fine couche de polymere sur I'implant ce qui n’augmente que tres
légérement la taille de la blessure occasionnée lors de I'insertion.

En revanche, I'encapsulation puis I'insertion de I'implant sont souvent suivies de la dégradation du
polymeére. Cette étape peut entrainer un relargage de produits de dégradation qui peuvent étre
toxiques pour le milieu environnant.

Cette technique est utilisée pour différents types d’implants. Les électrodes cochléaires flexibles
peuvent ainsi pénétrer dans le tissu cérébral grace a I'ajout d’un revétement rigide en silicone coulé
autour de I'électrode. De plus, une petite bille de silicone a I'extrémité de I'électrode peut aider a
réduire les dommages lors de l'insertion (figure 34 a) (Bhatti et al., 2015).

Figure 34 : a : Revétement en silicone sur un implant (Bhatti et al., 2015) b : Erosion du polymeére rigide autour de I'implant
(Lewitus et al., 2011)

Les implants neuronaux peuvent étre revétus d’un terpolymere rigide dérivé de tyrosine. Ce polymeére
a été testé sur des implants de platine-iridium (4 mm de longueur et 70 micromeétres de diameétre) ainsi
que sur des bandes de polyimide non fonctionnelle. Le polymere qui améliore la rigidité des implants
devient mou (apres 30 minutes) et disparait (aprés 240 minutes) apres l'insertion. In vitro, les
électrodes revétues ont retrouvé leurs valeurs d'impédance initiale de 0,5 kOhm dans les 20 minutes
suivant le mouillage (figure 34 b) (Lewitus et al., 2011; Lo et al., 2015).

La soie est une autre option pour intégrer et raidir les électrodes souples. La soie, qui est biocompatible
et biodégradable, s'assoupli au contact de I'eau. Des fils d’acier inoxydables recouverts de soie ou non
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ont été insérés dans une culture cellulaire in vitro. Les résultats ont démontré que la soie atténuait
I"activité de la microglie. Les électrodes en polyimide (longueur de 4 mm, largeur de 300 micrometres)
revétues de soie ont ainsi pu étre insérées dans un gel d’agarose mimant le comportement mécanique
du cerveau contrairement aux implants non couverts (Tien et al., 2013). Selon le processus utilisé pour
fabriquer la soie (Jin et al., 2005), la dégradation de la soie pourrait durer de 30 minutes a 25 heures
(Wu et al., 2011). Une couche de 65 um de soie permet I'insertion a travers la pie mére d’'implant de
parylene entre 50 et 100 um de large. (Wu et al., 2013). Pour le dépot de la soie sur les implants, il est
possible d’utiliser un moule. Des implants de 24 um d’épais recouverts de soie d’une épaisseur de 110
um et d’une largeur de 350 um ont été implantés dans le cerveau de rat (Lecomte et al., 2015).

Il est aussi possible d’incorporer des facteurs de croissance au sein des polymeres encapsulant les
implants neuronaux. Kato et al ont utilisé un polymeére hybride biodégradable (polyéthyléne glycol et
microspheres polymériques biodégradables contenant des facteurs de croissance nerveuse) qui donne
une rigidité suffisante a I'implant pour pénétrer le tissu et libérer ces facteurs de croissance pendant
la dégradation du polymere (Kato et al., 2006). Les facteurs de croissance permettent une bonne
reconstruction tissulaire autour de I'implant.

Lorsque qu’un revétement biodégradable est utilisé pour faciliter l'insertion d’une sonde, le
mouvement du fluide généré par la dissolution du revétement peut déplacer la sonde de son
emplacement d'origine. Des revétements en carboxyméthyl cellulose sodique (Na-CMC), qui montrent
une grande biocompatibilité aprés 12 semaines, se dégradent rapidement (80 secondes pour une
aiguille de 100 micrometres de large) aprés insertion dans un gel d’agar a 0,6% mais n'induisent pas
de vitesse axiale de la sonde (Rakuman et al., 2013).

Une autre approche est I'encapsulation avec des polyméres non dégradables. Des aiguilles de gélatine
ainsi que des aiguilles métalliques de méme taille ont été insérées dans le cortex de rat a 2 mm de
profondeur. Apres analyse de la réponse immunitaire sur 6 semaines, I'inflammation est moindre avec
les aiguilles en gélatine. Des électrodes flexibles ont été incorporées dans de la gélatine. Les électrodes
enveloppées avec un plus grand volume de gélatine provoquent moins d’inflammation aprés une
semaine. (Lind et al., 2010).

1.11.4 Choix du lieu d’implantation

Kozai et al ont analysé par microscopie bi-photons les dommages sur les vaisseaux sanguins pendant
I'insertion d’électrodes. lls ont démontré que le choix de la zone d'introduction de I'implant est un
parametre trés important. En effet, le choix de zones dépourvues de vaisseaux majeurs (> 5 um) en
profondeur permettra de réduire de plus de 80% les dommages neurovasculaires. Pour ce faire, ils
montrent que l'introduction d'une sonde a plus de 50 um d'un vaisseau de surface majeur visible
permettra d'éviter de couper 68% des neurovasculatures sous-jacentes majeures (Kozai et al., 2010).

Aussi, Casanova et al. ont montré que le stress de friction le long d’aiguilles en aciers inoxydables
(diamétre extérieur de 0,235 mm) lors de I'insertion changeait en fonction de la zone d’implantation
(du moins important au plus important : le cortex, la capsule externe et le CPu) (Casanova et al., 2014).
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1.11.5 Effet de la vitesse

Un axe de recherche consiste a développer des outils pour évaluer la qualité d'insertion des électrodes.
Johnson et al ont congu un réseau de substrat de silicium avec des microélectrodes d'oxyde d'iridium
(une pointe de 1 cm de long et 200 um de large) a été concgu pour enregistrer le pH extracellulaire et
en conséquence donner un indicateur de qualité d'implantation (Johnson et al., 2006). lls ont montré
gu'une insertion lente (50 um/s) dans le cortex (avec dura) induit plus de dommages en suivant
I'homéostasie cérébrale avec un enregistrement cérébral extracellulaire.

L'imagerie en temps réel de la déformation des tissus, qui permet de voir les déchirures causées par
I'insertion des électrodes, a été utilisée dans une étude avec des rats. Les résultats ont démontré que
les dommages vasculaires survenaient a plusieurs micrometres du site (tranche de cerveau de rat de
500 um) de pénétration et dépendaient de nombreux facteurs. Une insertion plus rapide (2000 um/s)
montre moins de dommages (Bjornsson et al., 2006). La contrainte de frottement dans le putamen
pendant l'insertion de I'aiguille (avec incision de la dura) en acier inoxydable diminue avec la vitesse
de l'insertion (Casanova et al., 2014). Une sonde fictive revétue de silicone et de paryléne (longueur
de 10 mm, largeur de 200 um et épaisseur de 100 um) a été implantée dans le cerveau du rat (apres
avoir incisé la dura) a 10 um/sec (n = 6) ou 100 um/sec (n = 6) jusqu'a une profondeur de 9 mm. Les
résultats ont montré que la vitesse d'insertion de |'électrode n'a pas d’influence sur la réponse
tissulaire pour ces deux valeurs de vitesse, méme a long terme (6 semaines) (Welkenhuysen et al.,
2011).

La collagénase agit pour décomposer les fibrilles en déroulant la triple hélice de collagene et en
hydrolysant les liaisons peptidiques. Cette action permet de diminuer la rigidité de la matrice
extracellulaire de la pia. A faible vitesse (10pum / sec), I'insertion de collagénase au niveau du cortex
des rats diminue la force d'insertion maximale d'environ 30%. De plus, la qualité du signal enregistré
aprés traitement a la collagénase ou sans était similaire lors des enregistrements neuronaux
chroniques (1 mois) (Paralikar et al., 2006).

La littérature permet donc de conclure qu’une insertion rapide génére moins de contraintes sur le
tissu nerveux bien que la force d’insertion soit plus importante. Il est aussi préférable d’utiliser des
implants fins et pointus. Bjornsson et al émettent I'idée qu’une insertion trés lente permettrait au
tissu de se relaxer mais ne permettrait que difficilement le passage de la pie mére (Bjornsson et al.,
2006). Il est donc possible d’enregistrer lors de I'insertion a vitesse lente ce qui permet de pouvoir
arréter les électrodes lorsque I’on observe des signaux neuronaux stables.

1.12 Biocompatibilité

La biocompatibilité est un point important pour évaluer la performance d'un implant intra-cortical. En
effet, les mécanismes cellulaires aprés l'insertion d’un implant déterminent la qualité de
I'enregistrement. Premiérement, les électrodes doivent étre proches des neurones, c'est pourquoi il
est important de vérifier la croissance des neurones autour de I'implant. D’autres part, les astrocytes
et les macrophages entrainent une réaction inflammatoire. lls peuvent encapsuler ou endommager
I'implant. Différentes méthodes sont étudiées pour éviter les réactions inflammatoires comme
|'utilisation de certains revétements spéciaux ou l'injection de doses anti-inflammatoires. L'utilisation
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de matériaux biocompatibles ainsi que la géométrie a I’échelle micro et nano de I'implant sont des
parametres importants pour une implantation long terme.

1.12.1 Cellules gliales

Les cellules gliales, constituées de la microglie, des astrocytes et de cellules de la lignée des
oligodendrocytes sont avec les neurones les principaux composants du cerveau (figure 35). Dans le
cerveau, les cellules jouant un réle primordial lors de I'implantation d’implants corticaux sont les
neurones, les astrocytes ainsi que la microglie. L'intégration de I'implant dans le tissu est un facteur de
succes important. La visualisation de cicatrice astrocytaire autour de l'implant est donc tres
importante. Les astrocytes ne doivent pas former une barriére entre les neurones et les électrodes.
Lors de l'implantation, I'inflammation et donc la présence de macrophages activés autour des
électrodes peut notablement influencer la stabilité de I'implant dans le long terme.
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Figure 35: Relation entre les différentes cellules du systéme nerveux central (Mihailoff and Haines, 2018)

e Oligodendrocytes

Les Oligodendrocytes sont présentes aussi bien dans la matiére grise que la matiére blanche. La
fonction premiere de ces cellules est la myélinisation. Cela consiste en la formation d'une gaine de
myéline autour des fibres nerveuses pendant le développement du systéeme nerveux. La gaine de
myéline est une membrane autour de I'axone qui isole électriquement et qui permet d’accélérer la
vitesse de conduction des actions potentielles.

e Astrocytes

Les astrocytes sont présents dans tout le systéeme nerveux central (SNC). Ce sont des cellules tres
ramifiées et sont en contact avec la surface les différentes parties du neurone, les dendrites, le corps
cellulaire, les axones ainsi que les synapses. Les astrocytes ont pour fonctions en autres d’appoter de
I’énergie ainsi que de soutenir les neurones. Les astrocytes modulent aussi son environnement. lls
régulent la composition ionique ainsi que le pH du fluide extracellulaire. Les astrocytes jouent aussi un
role au niveau des synapses et des neurotransmetteurs.
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Les astrocytes peuvent étre distingués immuno-histochimiquement grace a un marqueur la protéine
acide fibrillaire gliale (GFAP). Le contenu GFAP des astrocytes augmente dans les conditions
pathologiques. Lorsque des cellules sont détruites suite a une lésion du systéme nerveux central,
|’'espace créé par la décomposition des débris est rempli par la prolifération ou I’hypertrophie (ou les
deux) d’astrocytes, entrainant la formation d’une cicatrice astrocytaire.

Des études actuelles suspectent que les astrocytes sécretent des facteurs de croissance vitaux pour
certains neurones. Dans certaines maladies, ils peuvent sécréter des cytokines ainsi que de médiateurs
du systéme immunitaire. Ces astrocytes ainsi que les macrophages contribuent a la régulation
d’éventuelles inflammations. Les astrocytes initient la formation des synapses.

Dans de nombreux tissus, le sang et les solutés peuvent facilement passer dans les ouvertures situées
entre les cellules endothéliales. Dans le SNC, les vaisseaux sont enveloppés par les astrocytes ce qui
constitue une barriére sans espace. De ce fait, le sang ainsi que les solutés ne peuvent passer qu’a
travers les cellules endothéliales. Cette frontiére d’échanges est la barriere hématopoiétique. Les
petites molécules peuvent diffuser a travers les cellules endothéliales contrairement a certaines
substances qui ont un accés plus sélectif.

e Microglie

Les cellules microgliales sont les effecteurs du systeme immunitaire (chargées de nettoyer les sites
infectés) dans le SNC et sont donc aussi les cellules les plus impliquées lors d’une inflammation. Les
cellules microgliales représentent environ 1 % des cellules du SNC. Lorsque qu’aucune agression n’est
a déplorer, les cellules restent inactives.

Comme les astrocytes, les cellules microgliales s’étendent sans chevaucher d’autres cellules de la
microglie. Bien que la microglie reste en place dans un SNC en bonne santé, ses extensions se déplacent
pour surveiller le tissu environnant. Lors d’un traumatisme ou d’une lésion sévere du tissu nerveux, les
cellules microgliales deviennent mobiles. Elles sont capables de migrer jusqu’au site endommagé et de
proliférer. Une fois sur le site de la blessure elles phagocytent les débris cellulaires.

L’activation métabolique de la microglie est aussi importante car la forme de la microglie change en
fonction de la pathologie. La microglie peut étre activée par les cytokines et d’autres médiateurs. Les
cellules microgliales peuvent sécréter de nombreux produits comme des médiateurs neurotoxiques et
neuroprotecteurs pour I'inflammation et la réparation tissulaire.

1.12.2 Immuno-marquage

Visualiser les neurones ainsi que la microglie est primordiale pour comprendre les comportements
cellulaires dans certaines maladies neuronales ou dans certaines lésions du tissu nerveux. Pour cela,
I'immunomarquage est un des outils les plus utilisés en biologie (Lyck et al., 2008). Le principe de
I'immunomarquage est I'utilisation d’anticorps pour identifier la position d’antigenes dans les cellules
et les tissus (figure 36).
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Lors de 'immunomarquage, deux anticorps sont souvent choisis. Le premier appelé anticorps primaire
se fixe a I'antigene ciblé. Aprés une période d’incubation, un second anticorps marqué avec une
molécule fluorescente est alors utilisé. Celui-ci va se fixer a I'anticorps primaire. Des enzymes sont
fixées sur I'anticorps secondaire. Ces enzymes sont capables de catalyser des réactions qui donnent un
produit coloré facilement détectable par microscopie optique. Il est aussi possible de marquer
directement le premier anticorps avec un révélateur optique (la fluorescéine le plus souvent) (Genton,
2006).

Marqueur

Anticorps secondaire

4= Antigene cellulaire Anticorps primaire

. 4= Antigéne cellulaire

Figure 36: Principe de I'immunomarquage a un anticorps ou deux anticorps (Genton, 2006)

4= Marqueur
<= Anticorps primaire

Pour la visualisation de ces 3 types de cellules, différents marquages sont utilisés. La protéine acide
fibrillaire gliale (GFAP) est la protéine la plus importante des filaments intermédiaires (Eng, 1985)dans
certaines cellules gliales comme les astrocytes. Iba 1 est une protéine spécifiquement exprimé chez les
macrophages. Elle est régulée a la hausse lors de I’activation de la microglie. (Sasaki et al., 2001). Pour
visualiser les neurones, deux grands types de protéines sont ciblés. Les NeuN ainsi que les
neurofilaments (Lind et al., 2005; Luider et al., 1992).

1.12.3 Inflammation court et long terme

La réponse neuronale peut étre divisée en deux phases. La réponse court terme implique des
contraintes mécaniques sur le tissu menant a la mechanostransduction (Harrisson et al. 2016, Lund et
al. 2010, Moshayedi et al., 2014 ; Walter, 2004) et a la rupture de la barriére hématopoiétique menant
a la libération de protéines étrangéres dans le SNC comme |'albumine, la fibrine et la globuline. Cela
déclenche une cascade de signaux biochimiques qui active différents types de cellules comme les
monocytes, les neutrophiles ainsi que les macrophages résidents.

La réponse sur le long terme comprend la formation de cicatrice gliale, la gliose, I'occlusion vasculaire,
la nécrose cellulaire, la mort cellulaire retardée, la reconstruction tissulaire compléte ou non et tout
phénomeéne conduisant au dysfonctionnement et la neuro-dégénération (Kozai et al., 2015). Cette
réponse long terme va grandement dépendre de la réponse court terme et va aussi dépendre de
I'implant lui-méme. Bien que la cicatrice gliale contribue a la réparation du SNC (Anderson et al., 2016;
Rolls et al., 2009), il est préférable de la limiter afin d’améliorer I'efficacité d’enregistrement et de
stimulation de I'implant.

1.12.4 Méthode d’amélioration de la biocompatibilité

Bien que les implants deviennent de plus en plus petits, le probléeme de biocompatibilité se pose
toujours. Il existe des dispositifs de toutes tailles. Les macro-électrodes pour la stimulation profonde
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sont largement utilisées pour traiter des maladies comme Parkinson (Lozano et al., 2002). Bien que
ces macro-électrodes soient sujettes a certaines réactions du tissu nerveux, leurs stabilités long terme
restent satisfaisantes pour leurs tailles et pour des stimulations répétées (Butson et al., 2006;
Henderson et al., 2002; Moss, 2004).

En revanche, les microélectrodes utilisées pour enregistrer le cortex font face a des
disfonctionnements sur le long terme. Le rapport signal sur bruit diminue, I'impédance des électrodes
augmente et le nombre de neurones enregistrés diminue (figure 37) (Barrese et al., 2013).

Mean Number
of Viable Channels

0 200 400 600 800 1,000 1200 1400 1600 1,800 2,000
Days Since Implant

Figure 37: Nombre d'électrode enregistré aprés implantation d'une Utah Array en fonction du temps (Barrese et al., 2013)

Les implants utilisés pour réaliser des études BMI sont principalement fabriqués dans des matériaux
rigides (Collinger et al., 2013; Hochberg et al., 2006). Or le principal défaut de ces implants est leur
mauvaise stabilité d’enregistrement a long terme. La rigidité (autour de 200 GPa) de ces implants
contraste avec la souplesse du tissu cérébral (autour de 1-10 KPa). Ce décalage entraine des
contraintes mécaniques a l'interface tissu/implant (Prodanov and Delbeke, 2016; Sridharan et al.,,
2013) et entretient I'inflammation chronique par méchano-transduction (Moshayedi et al., 2014). De
plus, le cerveau bouge et bat au rythme du ceeur. Chez le rat, le cerveau peut bouger de 10 a 30 um
pendant chaque respiration et entre 10 a 60 um a chaque mouvement de téte (Gilletti and
Muthuswamy, 2006). Ces mouvements répétés qui empéchent le tissu de s’attacher durablement sur
une électrode donnée ne permettent pas des enregistrements stables et précis nécessaires pour des
applications BMI (Cham et al., 2005).

En effet, le tissu autour I’électrode influence de facon significatif I'impédance électrochimique de
I’électrode (Hébert et al., 2016; Palanker et al., 2004; Shah et al., 2007). Une cicatrice gliale peut
constituer une barriére ionique entre I'électrode et les neurones (Frampton et al.,, 2007, 2010;
Williams, 2008). La distance entre |’électrode et les neurones cibles établie par la cicatrice gliale impose
I’'augmentation du courant ou de la tension de stimulation pour initier un potentiel d’action. (Grill,
2008; Palanker et al., 2004; Shah et al., 2007). Lors de I'enregistrement d’un neurone, une fois une
barriére établie entre le neurone et I’électrode, les chances d’obtenir un enregistrement fiable reste
assez faible.

Comme nous l'avons vu dans la partie précédente, cette dégradation des performances est le fruit
d’une réponse immunitaire du tissu nerveux. Deux grands facteurs ont un impact important sur la
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réponse immunitaire du tissu nerveux : les aspects mécaniques et la taille de I'implant d’une part et le
comportement de I'environnement biochimique autour de I'implant d’autre part.

Pour essayer de répondre a ces problémes de stabilité en limitant la réponse immunitaire, des
architectures ouvertes peuvent étre utilisées (figure 38 a) (Seymour et al., 2011). Avec une structure
ouverte de 25 um de large, I’encapsulation et la perte neuronale sont réduites d’un tiers (Seymour and
Kipke, 2007). Une corrélation existe entre I'espace entre chaque électrode et la gliose générée
(McConnell et al., 2007). Contrairement a une structure pleine, I'insertion d’une architecture en treillis
dans le tissu cérébrale est accompagnée par moins d’activation des macrophages, moins de fuite dans
la barriere hémato-encéphalique et moins de perte de cellules neuronales (Skousen et al., 2011). Des
implants perforés en parylene C ont démontré une diminution de I'inhibition des signaux chimiques
entre cellules (Hara et al., 2013). De plus, les implants intra-corticaux rigides provogquent une réponse
inflammatoire moindre lorsqu’ils sont petits, cylindriques, pointus et étroit (Bjornsson et al., 2006;
Hara et al., 2013; Karumbaiah et al., 2013; Thelin et al., 2011).

Outre ces solutions sur I'aspect géométrique apportées aux implants rigides, des matériaux flexibles
sont utilisés afin de diminuer I'inflammation.

Les implants flexibles dont les propriétés mécaniques sont proches des propriétés mécaniques du tissu
nerveux se font de plus en plus nombreux (Lacour et al., 2010). En effet, la flexibilité diminue les risques
de rejet et d’encapsulation de I'implant (Winslow et al., 2010). Les matériaux flexibles utilisés sont le
parylene C (Castagnola et al., 2015b), le polyimide (Rousche et al., 2001), la SU-8 (Altuna et al., 2012)
ou un combiné (Marton et al., 2014a).

La forme des implants souples a aussi un réle important dans la stabilité au long terme. Des implants
de formes sinusoidales (figure 38 b) ont démontré des enregistrements stables (678 jours en in Vivo)
chez le rat (Sohal et al., 2014). La forme sinusoidale joue le role de ressort ce qui permet a I'implant
d’absorber le mouvement et afin que les électrodes restent en places. D’autres implants en forme de
filet ont aussi démontré une certaine longévité (8 mois) et surtout la méme forme de spike sur les
mémes électrodes, ce qui signifie une grande stabilité de I'attachement des neurones aux mémes
électrodes. La structure en filet permet aux neurones de se développer au sein méme de I'implant et
ainsi assurer de bon enregistrement sur le long terme.

open-architecture

3 shank
parylene)

Figure 38 : a : Implant a I'architecture ouverte afin de favoriser la repousse neuronale (Seymour and Kipke, 2007) b : Implant
de forme sinusoide (Sohal et al., 2014)
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La géométrie a I’échelle micrométrique a un effet important sur le développement des axones.
(Fozdar et al., 2010). Mais les axones se développent mieux sur des structures sub-micrométriques
gue micrométriques et de préférences sur des motifs en forme de trous. Une stratégie afin
d’améliorer la biocompatibilité est donc de nano-structurer aussi bien I'électrode métallique que
I'isolant qui est en contact direct avec le tissu afin d’assurer sa bonne intégration dans le tissu et une
bonne biocompatibilité (Fabbro et al., 2012; Kozai et al., 2014b; Moxon et al., 2004; Piret and Prinz,
2016).

L'adhésion biomoléculaire peut grandement étre modifiée sur une surface avec une grande courbure
comparée a une surface lisse (Bhushan and Jung, 2011; Cedervall et al., 2007; Hammarin et al., 2014;
Roach et al., 2006). Un grand nombre de biomolécules neurotrophiques pourrait assurer une bonne
adhésion des cellules sur des structures microscopiques et nanoscopiques (Piret et al., 2013). Ces
topographies de surface pourraient aussi initier une diminution de la réaction des astrocytes (Ereifej
et al., 20133, 2013b; Gottipati et al., 2012; Piret et al., 2015b). Une membrane cellulaire est composée
de lipides et de protéines qui définissent sa courbure qui peuvent changer suivant la fonction de la
cellule a un instant donné (Domart et al., 2012; Parthasarathy et al., 2006). La fonction de la cellule
peut dépendre de son environnement proche qui peut étre détecté via l'interaction cellule-cellule
(Burdick et al., 2001). Une cellule proche de I'implant pourrait interpréter trés spécifiquement une
certaine courbure de ce dernier. Le comportement cellulaire des cellules gliales différent en fonction
de la topographie. D’autres études suggerent que les nanotubes de carbone ou des mousses de
graphéne pourraient aussi modifier la réponse cellulaire (Bussy et al., 2015; Song et al., 2014). Les
dispositifs recouverts avec des nanostructures comme les nanotubes de carbone (Gabriel et al., 2009;
Lovat et al.,, 2005; Pancrazio, 2008; Vitale et al., 2015) ont montré de bonnes performances
d’enregistrement.

D’autres méthodes ont été utilisées afin d’améliorer la biocompatibilité des implants. Un nombre
important de revétements ont été étudiés afin de limiter la réponse immunitaire (Grill et al., 2009;
Leung et al., 2008) comme des protéines et peptides d’adhésion, des facteurs de croissance (Azemi et
al., 2011; He et al., 2007; Jain et al., 2006), des matrices extracellulaires (Shen et al., 2015), du sucre,
des produits anti-inflammatoire (He et al., 2007), des molécules, des polymeéres ou des bio-gels
bioactifs (Asplund et al., 2009; Richardson et al., 2009) et hydrogels (Crompton et al., 2007; Frampton
et al., 2007; Kim et al., 2010).
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Chapitre 2 :

Conception, fabrication et caractérisation
d’un implant haute densité

Dans cette partie, le design, la fabrication de I'implant ainsi que les outils de caractérisation sont
présentés. Ce travail a été principalement encadré par Gaélle Ofrranc-Piret dans le cadre du projet ERC
Brain MicroSnooper. Dans cette these, il est question de concevoir un implant constitué de fils tres fins
et de haute densité en électrodes. Ces deux contraintes vont jouer un grand role dans le design de
I'implant. L'implant doit aussi étre flexible et biocompatible ce qui va influencer les choix fais lors de
la fabrication de l'implant. Des microscopes classiques ou a faisceau d’électron permettent
I’observation des implants. Afin de pouvoir caractériser les implants, des systémes commerciaux MCS
sont utilisés afin de mesurer le bruit ainsi que les signaux enregistrés par les électrodes. Les
impédances des électrodes sont mesurées via deux systémes de mesures. Les voltametries cycliques
sont réalisées sous pointe et permettent d’analyser le comportement des électrodes lorsqu‘elles sont
balayées par un potentiel.
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2 Conception, fabrication et caractérisation d’'un implant
haute densité

2.1 Géomeétrie des implants

Comme il a été décrit dans la partie précédente, la géométrie de I'implant joue un réle tres important.
En effet, la géométrie va influencer la résistance mécanique de l'implant, la zone ou les zones
cérébrales pouvant étre implantées, le nombre de neurones enregistrés simultanément, le nombre de
neurones enregistrés par une électrode, le type de connectique utilisé, le mouvement des électrodes,
la méthode d’insertion, la chirurgie, la cicatrice gliale et la repopulation des neurones autour de
I'implant et donc la qualité d’enregistrement et la biocompatibilité de I'implant.

La géométrie doit donc étre pensée avec minutie.

Deux familles d’implanst ont été réalisées. Une premiére famille composée d’implant comportant 256
électrodes a été réalisée. La deuxieme famille d’implant est composée d’implant avec 71 électrodes.
Dans la premiere famille un implant rat et un implant mini porc ont été réalisés. La famille a 71
électrodes comprend 2 implants rats avec des géométries différentes.

2.1.1 Implant 256

La premiere version de I'implant qui comprend 256 électrodes a été réalisée en deux tailles. Un implant
pour les rats et un implant pour les miniporcs. Les deux grandes différences entre les deux types
d’implants sont la présence de volet de blindage sur I'implant mini-porc ainsi que la longueur des
tentacules. Les volets de blindage doivent étre repliés afin d’assurer le blindage d’une partie des pistes
entre les électrodes et le pad de connexion. Le blindage doit permettre de diminuer I'influence des
bruits environnants sur les signaux.

La forme globale de I'implant comprend un connecteur, deux électrodes de masses et de références
de 1,5 mm de diametre, ainsi que 16 tentacules ou I'on trouve les électrodes aux extrémités. La
géométrie tentaculaire de I'implant permet ainsi I'enregistrement simultané de plusieurs régions du
cerveau car il sera possible de choisir la distance entre le connecteur et le lieu d’'implantation de
chaque tentacule qui sera dans la marge de la longueur de ces tentacules (2,2 et 3,4 cm pour I'implant
mini-porc; 1,2 cm pour l'implant rat). Chaque tentacule compte 16 électrodes. Il est ainsi possible
d’enregistrer sur 16 sites différents.

Au sein méme des tentacules, des subdivisions apparaissent avec une séparation en 3 parties puis une
séparation en 16 parties pour les 16 électrodes (figure 42). Il y a donc au bout de chaque tentacule, 16
fils trés fins (de 11 a 50 um) sur une longueur de 2 mm et comportant chacun a leur extrémité une
électrode. Chaque fil d’électrode est donc libre de ses mouvements sans influencer le mouvement des
électrodes voisines. De plus, la finesse des tentacules assure une plus grande flexibilité qui devrait
permettre a I'électrode attachée a un neurone donné de rester en place. De plus, le choix d’avoir des
fils d’électrodes libres vient du fait qu’une fois implanté, I'implant ne représente pas un gros volume
mais un ensemble de petit fils ce qui est préférable pour ne pas étre détecté par le systeme
immunitaire. En effet, Seymour et al ont démontré que la diminution de I'implant améliore la
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biocompatibilité de I'implant (Seymour and Kipke, 2007). La taille des fils et des électrodes est du
méme ordre de grandeur que les corps cellulaires.

Afin d’analyser l'influence de la géométrie des tentacules sur la qualité des enregistrements, chaque
tentacule a été congu différemment. Deux principaux facteurs ont été modifiés d’un tentacule a
I"autre : la largeur des fils et la forme qui peut étre droite ou ondulée. L'ondulation en « zigzag » devrait
permettre au fil de jouer le réle de ressort et d’absorber et de mieux suivre les mouvements du cerveau
et donc d’éviter le déplacement de I’électrode par rapport aux tissus et neurones a proximité une fois
implantée. Les fils les plus larges, de 50 um et les formes droites constitueront les controles sur lesquels
on attend plus de frottement ou de réaction sur le tissu autour. Les fils ont une largeur de 11 um, 20
pum ou 50 um avec des pistes conductrices larges de respectivement 5, 10 et 10 ou 20 um.

Le connecteur est un carré de 1,2 cm de coté de 16 pads par 16 pads. Les plots de contact mesurent
250 um de diametre et la distance entre chaque plot de contact est de 600 um centre a centre. Chaque
plot de contact est relié a une électrode de 20 um de diametre. L'implant est constitué de 4 couches
superposées (figure 39).

De la couche supérieure a la couche inférieure :

e Couche 1: La couche supérieure correspond aux plots de contact (figure 44).

e Couche 2 : La couche sous les plots est une couche de SU-8 contenant les ouvertures au niveau
des électrodes ainsi que les ouvertures sous les plots de contact. Cette couche sert aussi
d’isolant électrique pour les pistes.

e Couche 3: La couche sous les ouvertures est composée de toutes les pistes faisant la liaison
entre les électrodes et les plots de contact. La liaison entre les plots de contact et les pistes se
fait via les ouvertures de la couche 2. Les ouvertures sont en forme oblong afin d’éviter
I'interconnexion des plots de contact avec les pistes sous-jacentes (figure 41 b). Les pistes de
17 um de large et de 1,7 cm de long en moyenne se répartissent ensuite sur les différents
tentacules. Une fois arrivée dans le tentacule, la largeur de la piste dépend du tentacule.

e Couche 4 :Lacouche inférieure qui a la forme globale de I'implant sert uniquement pour isoler
électriqguement I'arriere de I'implant

Couche 1 : Plots de contact

. Couche 2 : Ouvertures
- Couche 3 : Pistes

. Couche 4 : Isolation arriére

Figure 39 : Couches de I'implant 256
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2.1.1.1 Implant mini porc 256
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Figure 40: Forme globale de I'implant 256 pour mini porc

Cet implant possede 16 tentacules différents. 8 petits tentacules mesurent 2,2 cm et 8 grands
tentacules mesurent 3,4 cm. Tous les tentacules sont différents (voir figure 40). La longueur des
différents fils a été calculée en fonction des dimensions du cerveau du mini porc.

joiNe”
i

Figure 41 : a : Pad de connexion b : Pad de connexion (zoom)
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Figure 42: Division du tentacule en 4 puis 16 parties

Sur la figure 41a on peut voir 20 orifices autour et dans le connecteur (ronds blancs). lls servent lors

de la connexion avec le cable qui est relié a la station d’enregistrement. La connexion se fait grace a

une piece de serrage comportant des plots d’alignements. Ces plots permettent le centrage de

I'implant avec le cable de connexion.

Figure 43 : Zoom sur le tentacule comportant les
tétrodes

Confidentiel

La figure 43 montre un tentacule dans lequel les fils sont
reliés entre eux par paquet de 3 ou 4. L'objectif est de créer
des polytrodes. Les polytrodes sont un ensemble
d’électrodes suffisamment proches entre elles afin que
plusieurs puissent enregistrer le méme neurone. Suivant la
distribution spatiale des électrodes, I'amplitude du signal,
du potentiel d’action enregistré sera différente pour
chacune des 4 électrodes. Cela permet ainsi d’aider a
identifier quel neurone est enregistré. L'identification des
neurones enregistrés est importante pour améliorer les

performances des BCI.
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2.1.1.2 Implant rat 256
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Figure 44 : Implant rat vue de la couche avec les pistes

L'implant rat avec 256 électrodes (figure 44) est trés semblable a I'implant mini-porc. Tous les
tentacules mesurent 1,2 cm. Etant donné les dimensions du cerveau de rat, de longs tentacules ne
sont pas nécessaires. Afin de réduire la taille, les caches permettant de blinder les fils ont été retirés.

2.1.1.3 Limitation de la connectique 256

Le cable utilisé pour connecter I'implant a la station d’enregistrement est appelé un flex. Un flex est
un cable plat avec a une extrémité un pad de connexion compatible avec le connecteur de I'implant et
a l'autre extrémité des pads de contact pouvant étre insérer dans des connecteurs commerciaux
(connecteur ZIF). Le Flex a été dessiné au sein de notre laboratoire dans le cadre de la thése de Jean-
Marie Mayaudon, réalisé au sein du laboratoire de I'ESIEE et il comporte 256 pistes correspondant aux
256 électrodes. La partie du flex qui doit étre en contact avec le pad de connexion de I'implant 256. De
plus, afin d’assurer un bon contact, les deux parties doivent étre pressée |'une contre I'autre. Une piece
réalisée en impression 3D est en développement afin de répondre a ces exigences.

2.1.2 Connecteur 71 premiere génération

La connexion de I'implant 256 avec un flex permettant de relier I'implant a la station d’enregistrement
étant en cours de développement, le choix de concevoir un nouvel implant avec une connectique plus
standard a été fait. Cette version est réalisée pour le modele rat. Il ne contient plus que 71 contacts et
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64 électrodes d’enregistrement. Le nombre de contacts est donné par le type de connectique utilisé.
En effet, un ZIF commercial de 71 voies (FH43B Annexe 1) a été choisi pour réaliser la connexion. Le
nouveau design comprend le connecteur, un « cou » reliant le connecteur aux tentacules, 4 électrodes
de références, 2 électrodes de masses ainsi que 6 tentacules (figure 45). Le « cou » permet de donner
de la flexibilité lorsque I'on va insérer le connecteur de I'implant dans le ZIF, le ZIF étant lui-méme sur
une carte électronique ol un ensemble wifi est branché. Deux formes carrées positionnées au niveau
du « cou » permettent la manipulation de I'implant afin d’éviter d’'endommager les parties de I'implant
avec les pistes métalliques. L'implant est donc saisi par I'intermédiaire de pinces au niveau de ces
formes carrées. Quatre trous circulaires situés sous les carrés, a la base des tentacules, permettent de
visser I'implant sur le crane du rat afin d’éviter de bouger les électrodes lors de l'insertion du
connecteur de I'implant dans le ZIF.

BULLEELECEEEEL LT
 CRRCCRUCOUUCUCORA UL CALY

Figure 45 : Implant ZIF 71 voies premiere version

2.1.3 Connecteur 71 deuxieme génération

Suite a la fabrication de la premiere génération de I'implant 71 contacts, des faiblesses ont été mises
en lumiére. Le long « cou » réalisé en SU-8 est d’une fragilité importante ce qui est trés problématique
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pour la manipulation de I'implant. De plus, sa faible résistance au déchirement pourrait engendrer la
casse de I'implant lors de mouvements brusques du rat. Une nouvelle stratégie a donc été mise en
place pour la version numéro 2, le « cou » a été enlevé afin de minimiser la distance entre les
tentacules et le connecteur (figure 46). Nous verrons au paragraphe 2 .3.5 qu’on utilise alors une
rallonge en polyimide appelée « cicor » qui sera insérée dans le ZIF au lieu du connecteur de I'implant.
Nous avons réalisé différentes tailles de rallonges « cicor » ce qui nous permet d’ajuster au mieux la
longueur entre les tentacules et le ZIF. De plus, le cicor est beaucoup plus résistant que I'implant lui-
méme.

0OOOUDOoo0OoDoUCUoooooDDCUOOOOOOODNN
‘ |‘|I||'|'l|lll'l'll\l\l\l\l\lxlt'|'|'|l|||'|'|l|l||||||l|;|\|\|\|sli'\||

Figure 46 : implant ZIF 71 voies version 2

Afin de pouvoir faire la correspondance entre l'enregistrement de chaque électrode et le
positionnement de chaque électrode dans le cortex des motifs permettant d’identifier chaque fil ont
été ajoutés a I'extrémité des fils au dessus des électrodes (voir figure 47). Aprés avoir réalisé des
enregistrements in vivo, le rat est euthanasié, son cerveau est extrait (voir annexe 8) et un protocole
d’'immunomarquage est utilisé afin d’analyser la réponse immunitaire autour de I'implant. Les formes
au bout de chaque tentacule permettent ainsi de reconnaitre lors de I'immunomarquage chaque
électrode et ainsi de faire le lien avec les enregistrements corticaux.

Figure 47 : Formes (zone entourée) permettant de reconnaitre
chaque électrode lors de I''mmunomarquage

67
Confidentiel



La géométrie de I'implant répond aujourd’hui a nos attentes car elle permet un enregistrement multi
sites. La géométrie pourra étre amenée a évoluer suivant les résultats obtenus lors des
enregistrements.

2.2 Matériaux utilisés

Les matériaux utilisés pour réaliser I'implant peuvent avoir une grande influence sur les performances
de I'implant. Le polymeére utilisé est directement au contact du tissue biologique. L’utilisation d’un
polymeére biocompatible est donc nécessaire. De plus, comme décrits au chapitre 1, les nanostructures
peuvent améliorer la biocompatibilité de I'implant. Utiliser un matériau nanostructurable est donc
important. L'épaisseur du polymére modifie ses propriétés mécaniques. Une épaisseur trop
importante de polymeére augmenterait la rigidité de I'implant, ce gu’il faut éviter. Une épaisseur trop
fine fragiliserait I'implant et augmenterait les risques de rupture. La résistance du matériau est aussi
un point important pour sa stabilité long terme. La facilité d’utilisation du polymere est un autre
facteur important dans le choix de l'isolant.

Le métal, polymére conducteur ou autre matériaux conducteurs utilisés pour réaliser les pistes et les
électrodes influencent les performances électriques et de biocompatibilité de I'implant. Certains
matériaux comme l'argent sont de tres bons conducteurs mais toxiques pour I'organisme. Comme
pour le polymére, la méthode de dép6t du conducteur est un facteur a prendre en compte. Certaines
méthodes nécessitent de hautes températures ou de gros équipements comme pour le dépdt du
diamant.

La combinaison isolant/conducteur ne doit pas non plus étre choisie au hasard. Certains métaux ont
une meilleure adhésion sur certains polymeéres. Une faible adhésion peut initier une délamination de
I'implant et une perte de sa capacité a enregistrer les signaux neuronaux.

2.2.1 Electrodes

Les matériaux utilisés pour réaliser les pistes et les électrodes ont évolué au cours de la thése. Les
pistes et les électrodes des premiers implants sont constituées d’une superposition de titane et d’or.
Sur les implants suivants un empilement Titane/Or/Titane/Platine est utilisé. La couche de titane de
départ permet une bonne adhésion de l'or au polymeére. L'or est utilisé pour ses bonnes
caractéristiques électriques et sa bonne biocompatibilité.

L’or et le titane peuvent simplement étre déposés par CVD (Annexe 2). L'or peut étre gravé par une
gravure humide en utilisant une solution d’iodure de potassium iodée (IKl). L'ion beam ecthing (IBE)
(annexe 2) permet de réaliser une gravure séche de I'or. Le titane peut lui aussi étre gravé par voie
humide avec une solution d’acide fluoridrique et d’acide nitrique ou par voie seéche par IBE. Afin de
graver les deux couches en une fois la gravure seche a été choisie.

Le platine ajouté sur les derniers implants permet d’améliorer la résistance a la corrosion et la
biocompatibilité de I'électrode (Polikov et al., 2005). Le platine est aussi déposé par CVD (Annexe 2).
Une gravure humide peut étre utilisée pour le graver mais les produits utilisés qui sont de I'acide
chlorhydrique et de I'acide nitrique sont relativement dangereux (Kollensperger et al., 2012). Une
gravure par I'IBE est donc préférable.
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2.2.2 lIsolant

L'isolant utilisé pour I'implant est la SU-8 (figure 48). Ce polymére a été
préféré au paryléne C car il ne nécessite pas de bati spécifique pour étre
déposé. De plus, 'adhésion entre les métaux et la SU-8 semble étre meilleure.

La SU-8 regroupe ainsi les avantages suivant : facile a utiliser, une bonne
adhésion sur le métal, une bonne biocompatibilité (pour certains types de SU-

8 et qui sera vérifiée pour celle que nous avons choisie par culture de cellules

corticales de rats dans le cadre de la thése de Jean Marie Mayaudon) et une Figure 48: Formule
chimique de la SU-8

(https://en.wikipedia.org/

. . errs .. . wiki/SU8_photoresist#/me
Il est possible d’obtenir différentes épaisseurs de SU-8 allant de 0,5 um a 20 dia/File:SU-

um. Bien que I'épaisseur souhaitée de chacune des couches de SU-8 au départ 8 photoresist.png)

grande plage d’épaisseur réalisable.

ait été 0,5 um, la fragilité de la SU-8 nous a conduit a choisir de développer

dans un premier temps un implant avec des couches de SU-8 de 4 um d’épaisseur. La SU-8 est une
résine négative qui se polymérise lorsqu’elle est insolée aux ultraviolets. Elle est sensible a la lumiere
et il faut donc conserver les implants dans le noir apres fabrication.

2.3 Etapes de fabrication

Les méthodes de fabrication étant relativement diverses et variées, le choix de la méthode a été pris
en fonction des caractéristiques de I'implant. En effet, I'implant doit étre en polymeére flexible. Les
dimensions de I'implant nécessitent des outils de précisons que sont la photolithographie et les
gravures plasma. La haute densité demande aussi une certaine fiabilité afin que toutes les électrodes
soient similaires. Les outils de la salle blanche ont été choisis afin de répondre a toutes ces
problématiques.
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2.3.1 Fabrication de I'implant 256

Voici les principales étapes de fabrication de I'implant 256 (figure 49) :
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Figure 49 : Processus de fabrication de I'implant 256

2.3.1.1 Couche sacrificielle

e Dépot de la couche de Nikel

Dépodt de 200 nm de Nikel sur le wafer de silicium 100 a une vitesse de 1 nm/minute par évaporation
sous vide (MEB 550 de chez Plassys). Cette couche de Nickel va servir de couche Sacrificielle.

2.3.1.2 Couche inférieure

o Dépot de la SU-8 2005
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Afin de faciliter la dépose de la SU-8, le wafer est chauffé a 95°C pendant 30 secondes. Les résines
n’aiment pas I'humidité. Ensuite une pipette d’"HMDS, un facilitateur d’accroche, est déposée sur le
wafer et la tournette est lancée a 4000 tr/min pendant 50 secondes avec une accélération de 2000
tr/min2. Ensuite deux pipettes de SU-8 sont déposées sur le wafer et la tournette est lancée a 4000
tr/min pendant 50 secondes avec une accélération de 2000 tr/min?. Le dépot est homogéne et mesure
4 um d’épais.

e Recuit et insolation de la SU-8

Un premier recuit est nécessaire afin que le solvant présent dans la résine s’évapore. Cette premiére
couche de SU-8 n’est gravée qu’une fois les pistes et les ouvertures créées. Cette couche doit donc
polymériser et étre suffisamment résistante afin de supporter les traitements endurés par le wafer.

Il existe deux possibilités pour polymériser suffisamment la SU-8 :

- Une fois la résine déposée, elle est recuite 1 minute a 65°C puis 2 minutes a 95°C. On insole
tout le wafer (résine négative) afin que tout polymérise. Le wafer est alors recuit 1 minute a
65°C puis 2 minutes a 95°C puis 20 minutes a 180 °C

- Unefois la résine déposée, elle est recuit 2 minutes a 65°C puis 4 minutes a 95°C et 20 minutes
also°C

Pour cette thése j'ai utilisé la premiére méthode. Sans le recuit a 180 °C la SU-8 n’adheére pas
suffisamment et se décolle pendant les autres étapes de fabrication.

2.3.1.3 Création des pistes et des électrodes

e Dépobt du Titane et de I'or

Une premiére couche de titane (servant de couche d’accroche pour I'or) de 50 nm est déposée sur le
wafer a une vitesse de 0,5 nm/seconde. Une couche d’or de 200 nm est ensuite déposée a une vitesse
de 0,5 nm/seconde.

e Dépobt de I’AZnLof 2070

Un dépot de résine est nécessaire afin de dessiner les pistes et les électrodes. La résine AZnlLof 20 70
est relativement épaisse ce qui permet de graver longtemps les pistes métalliques sans probleme. Afin
de faciliter la dépose de la résine, le wafer est chauffé a 100°C pendant 30 secondes. Ensuite deux
pipettes d’AZnLof 2070 sont déposées sur le wafer et la tournette est lancée a 3500 tr/min pendant
50 secondes avec une accélération de 2000 tr/min2. La couche déposée mesure 5 um d’épais.

e Recuit, insolation et développement de I’AZnLof 2070

Une fois la résine déposée, elle est recuit 6 minutes a 100°C afin d’évaporer le solvant. Le wafer est
insolé en utilisant un masque chrome (Masque réalisé par la société Toppan, comportant les motifs
des pistes métalliques) pendant 35 secondes a 400 W. Le wafer est ensuite recuit 1 minute a 110°C
afin de renforcer la polymérisation. Le wafer est ensuite placé 1 minute dans le MF 26 puis rincé 2
minutes a I'eau DI.

e Gravure du Titane et de l'or
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Les premiers implants ont été gravés par voie chimique. Les résultats peu satisfaisants ainsi que les
produits utilisés nous ont conduit a opter pour une gravure plasma.

Gravure chimique : le wafer est placé 30 secondes dans le IKI puis rincé deux minutes a I’eau déionisée.
Il est ensuite plongé dans une solution Ti etchant (Ammoniac 30% : peroxyde d’hydrogéne (H202)
30% : eau, 1:1:1) pendant 1 minute et ensuite rincé deux minutes a I'eau DI.

Gravure physique : Gravure plasma: L'or et le titane sont gravé par IBE SCIA 600 V avec un angle
d’incidence de 90° pendant 8 minutes puis 1 minute a 10° d’incidence.

2.3.1.4 Ouverture des électrodes

e Dépbt de SU-8 2005

Une fois la gravure effectuée, la résine servant de masque doit étre retirée. Le wafer est placé 2
minutes dans un bécher d’acétone installé dans un bac a ultrasons. Afin de faciliter la dépose de la SU-
8, le wafer est chauffé a 95°C pendant 30 secondes. Ensuite deux pipettes de SU-8 sont déposées sur
le wafer et la tournette est lancée a 4000 tr/min pendant 50 secondes avec une accélération de 2000
tr/min2. L’accroche de la SU-8 sur la SU-8 est suffisante pour assurer un dépét homogeéne. Cette couche
de SU-8 est la couche sur laquelle les ouvertures sur les électrodes ainsi que sur les pads de contact
vont étre crées.

e Recuit, insolation et développement SU-8

Une fois la résine déposée, elle est recuite 1 minute a 65°C puis 2 minutes a 95°C. Le wafer est insolé
en utilisant le masque des ouvertures afin de polymériser la résine. Le wafer est alors recuit 1 minute
a 65°C puis 2 minutes a 95°C afin de bien terminer la polymérisation.

Le wafer est ensuite placé 60 secondes dans le SU-8 développeur (MRdev-600) puis 15 seconde dans
I'IPA puis il est rincé 2 minutes a I'eau DI.

2.3.1.5 Création des pads de contact

e Dépot de titane et d’or

Une fois les ouvertures créées, les pads de contact doivent étre réalisés. lls sont réalisés avec les
mémes matériaux que les matériaux utilisés pour les pistes. Une premiéere couche de titane (servant
de couche d’accroche pour I'or) de 50 nm est déposée sur le wafer a une vitesse de 0,5 nm/seconde.
Une couche d’or de 200 nm est ensuite déposée a une vitesse de 0,5 nm/seconde.

e Dépodt de AZnLof 2070

Comme pour la réalisation des pistes, un dépot de résine est nécessaire afin de dessiner les pads de
contact et les électrodes. Afin de faciliter la dépose de la résine, le wafer est chauffé a 100°C pendant
30 secondes. Ensuite deux poires d’AZnLof 2070 sont déposées sur le wafer et la tournette est lancée
a 3500 tr/min pendant 50 secondes avec une accélération de 2000 tr/min2.

e Recuit et Insolation et développement de I’AZnLof 20 70
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Une fois la résine déposée, elle est recuit 6 minutes a 100°C. On insole le wafer en utilisant le masque
pour les pads. Le wafer est ensuite recuit 1 minute a 110°C. Le wafer est ensuite placé 1 minute dans
le MF 26 puis rincé 2 minutes a 'eau DI.

e Gravure du Titane et de l'or

Les premiers implants ont été gravés par gravure chimique. Les résultats peu satisfaisants ainsi que les
produits utilisés ont conduit a opter pour une gravure plasma.

Gravure chimique : Le wafer est placé 30 secondes dans le IKI puis rincé deux minutes. Il est ensuite
placé dans une solution Ti etchant (Ammoniac 30% : peroxyde d’hydrogéne (H202) 30% : eau, 1 :1:1)
pendant 1 minute et ensuite rincé deux minutes a I’eau DI.

Gravure plasma: L'or et le titane sont gravé par IBE SCIA 600 V avec un angle d’incidence de 90°
pendant 8 minutes puis 1 minute a 10° d’incidence.

2.3.1.6  Création de la forme de I'implant

e Dépobt de I'aluminium

La derniere étape consiste a graver I'implant afin qu’il ait la forme géométrique voulue. Pour cela un
masque aluminium va étre réalisé. 200 nm de d’aluminium sont déposés sur le wafer a une vitesse de
1 nm/minute.

e Dépobtde ’AZnLof 20 70

L’aluminium qui vient d’étre déposé doit étre gravé avec la forme de I'implant. Pour cela, une couche
de résine va étre utilisée. La résine utilisée est de nouveau I’AZ nLof 2070. Afin de faciliter la dépose
de la résine, le wafer est chauffé a 100°C pendant 30 secondes. Ensuite deux pipettes d’AZnLof 2070
sont déposées sur le wafer et la tournette est lancée a 3500 tr/min pendant 50 secondes avec une
accélération de 2000 tr/minZ.

e Recuit et Insolation et développement de I’AZnLof 20 70

Une fois la résine déposée, elle est recuit 6 minutes a 100°C. On insole le wafer en utilisant le masque
pour la forme de I'implant. Le wafer est ensuite recuit 1 minute a 110°C. Le wafer est ensuite placé 40
secondes dans le MF 26 puis rincé 2 minutes a I’eau DI. La résine a donc la forme de I'implant.

e Gravure de I'aluminium

Pour graver I'aluminium il existe la méthode humide et la méthode par plasma. Ici, la méthode humide
est utilisée mais va ensuite laisser place a la gravure par plasma.

Gravure humide : le wafer est placé 6 minutes dans I'aluminium etchant puis rincé 2 minutes a I'eau
Dl.

Gravure plasma : I'aluminium est gravé par I'IBE SCIA 600 V avec un angle d’incidence de 90° pendant
8 minutes puis 1 minute a 10° d’incidence.

e Gravure de la résine
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Une fois le masque aluminium réalisé, la gravure de la double couche de SU-8 est gravée grace a I'lICP
Oxford.

Les parametres utilisés sont les suivants: 02 : 10 ; Ar: 30 ; Puissance ICP : 100 W ; Puissance Bias :
500W.

20 minutes de gravure sont nécessaires afin de graver les 8 micrometres de résine. Un voile de
poussiére blanc est présent sur le wafer a la fin du processus.

2.3.1.7 Suppression de I'aluminium

Suite a la gravure de la SU-8, le masque aluminium doit étre enlevé.

Pour graver I'aluminium il existe la méthode humide et la méthode par plasma. Ici, la méthode humide
est utilisée mais va ensuite laisser place a la gravure par plasma.

Gravure humide : le wafer est placé 6 minutes dans I'aluminium etchant puis rincé 2 minutes a I'eau
DI.

Gravure plasma : I'aluminium est gravé par I'IBE SCIA 600 V avec un angle d’incidence de 90° pendant
8 minutes puis 1 minute a 10° d’incidence. Il faut faire attention de ne pas détériorer les électrodes
lors de cette opération.

2.3.1.8 Décollement de I'implant

Le décollement de I'implant est réalisé par dissolution de la couche sacrificielle de nickel. Le wafer est
trempé 5 jours dans le nickel etchant puis rincé dans I'eau DI.

2.3.1.9 Motif test

Sur chaque wafer des motifs de tests permettent de tester le bon déroulement de la fabrication. Ces
motifs de test ont la méme structure que les implants. lls ont un seul pad de connexion et une seule
électrode, les deux avec un diametre de 1 millimetre de diamétre relié par un fil en zigzag de 11 ou 50
um de large et de 1,4 ou 2 cm de long (figure 50). Le diametre de 1 millimetre permet d’utiliser les
sondes de mesures classiques d’'un ohmmetre.

Figure 50 : Motif de test. Fil de 11 um de large et 1,4 cm de long

Un simple ohmmetre permet ainsi de valider le bon déroulement de certaines étapes de fabrication.
Par exemple, il est possible de s’assurer que I'étape de I'ouverture des électrodes et des pads de
connexion s’est bien déroulée en mesurant la résistance entre |'électrode et le pad des motifs tests. Si
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un résidu de polymére est présent sur les ouvertures alors la résistance sera élevée. Cela permet aussi
de vérifier que les fils résistent tout au long de la fabrication.

2.3.2 Fabrication de I'implant 71 version 1

Des changements ont été apporté a la méthode de fabrication pour les implants 71 contacts. Le
nouveau procédé est plus court comme le montre la figure 51.
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Figure 51 : Processus de fabrication de I'implant

Les grands changements sont I'utilisation d’aluminium comme couche sacrificielle, I'utilisation de la
gravure IBE pour graver toutes les couches métalliques, I'ajout de couche de titane et de platine lors
de la création des pistes et des électrodes et les étapes nécessaires a la création de pads de connexion.

Les étapes de fabrication sont :

e Dépdt de de 200 nm d’aluminium

e Dépot de SU-8 2005

e Dépot d’une couche Titane/Or/Titane/Platine

e Dépobt d’une résine photosensible, lithographie des pistes et développement

e Gravure IBE de la couche métallique

e Gravure chimique de la résine photosensible

e Dépot de SU-8 2005

e Lithographie des ouvertures des électrodes et pads puis développement

e Dépodt de 200 nm d’aluminium

e Dépobt d’une résine photosensible, lithographie de la forme de I'implant et développement
e Gravure de lI'aluminium par IBE

e Gravure de la SU-8 par ICP

e  Gravure de I'aluminium par IBE

e Dissolution de I'aluminium par dissolution anodique du métal (Metz et al. 2005)

Le montage utilisé pour la dissolution de I'aluminium, la derniére étaoe du processus, comprend un
récipient rempli d’eau salée (40 grammes de sel dans un litre d’eau distillée) dans lequel sont placés
une grille en platine faisant office de contre électrode et le wafer avec les implants. La grille de platine
est connectée a la borne moins du générateur. Le wafer est connecté a la borne plus de I’électrode.
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Un fil d’acier de 1 mm de diametre (trombone déformé) est utilisé pour faire la connexion entre le
wafer et le fil de la borne plus du générateur. La partie immergée du fil d’acier est recouverte de pate
a fixe évitant la corrosion du fil d’acier pouvant créer des résidus toxiques. Une fois tout le systéme
installé, une tension de 0,8 V est appliquée au borne du wafer. Apres 3 a 5 heures (suivant le contact
plus ou moins important entre le fil d’acier et le wafer), 'ensemble de I'aluminium a été dissous et
I'implant est décollé du wafer.

L'utilisation d’une dissolution anodique de I'aluminium dans I'eau salée a de nombreux atouts par
rapport a l'utilisation du Nickel Etchant. La gravure de la couche sacrificielle par dissolution anodique
est beaucoup plus rapide (3-5 heures) que la gravure chimique grace au Nickel Etchant (5 jours). De
plus, le Nickel Etchant (solution a base de nitrate) est un produit beaucoup plus toxique que I'eau salée
utilisée pour la dissolution anodique.

2.3.3 Evolution de la méthode de fabrication de I'implant 71 version 2

Une méthode de fabrication plus rapide a été testée (figure 52) pour réaliser la version 2 des implants
71 voies. Cette méthode consiste a supprimer I'étape de gravure finale de la forme de I'implant. La
forme de l'implant est réalisée par photolithographie sur la premiére couche de SU-8. La
photolithographie de la seconde couche de SU-8 consiste a réaliser les ouvertures ainsi que la forme
de I'implant. Cette méthode supprime un grand nombre d’étapes par rapport a la méthode précédente
mais nous verrons qu’elle n‘aboutira pas a la fabrication d’'implants de bonne qualité dans le cas
particulier du design d’implant que nous avons choisi.
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Figure 52 : Nouveau processus de fabrication de I'implant

64 wafers ont été utilisés afin de concevoir les différents implants. Les 21 premiers wafers ont été
utilisés pour la mise au point du protocole et pour réaliser les premiers implants 256 électrodes. Les
24 suivants ont été utilisés pour la mise au point du processus de fabrication du premier implant ZIF et
pour la réalisation de cette implant. Enfin les 19 derniers wafers ont été utilisés pour la mise au point
du processus de fabrication plus rapide et pour la réalisation des implants ZIF seconde génération.

2.3.4 Implants en fin de fabrication

Voici les implants obtenus avec les différents procédés de fabrication.
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2.3.4.1 Processus de fabrication numéro 1

Les figures suivantes montrent des images prises au microscope des implants 256 (voir figure 53) une
fois finis.

Figure 53 : Implant rat et miniporc 256 sur wafer

On peut observer que les électrodes sont légerement plus foncées que les pistes en or sur la figure 54.
Cela est d(i a la derniére étape d’IBE qui nanostruture les électrodes. Sur la figure 55 et, on peut voir
les implants 71 voies en platine.

Figure 54 : Image au microscope optique des fils des implants avec des électrodes en or sur wafer.
Colonne de gauche : fils droits de 50 um de large. Colonne de droite : fils de 20 um de large ondulés
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Figure 55 : a : wafer d’implant 71 en platine connecté au cicor (voir 2.3.5). b et ¢ : Image au microscope optique des fils de
50 um de large avec des électrodes en platine d’implant 71 version 2

La couleur des pistes est différente étant donnée I'utilisation de platine. On observe toujours des
aspérités au niveau de I’électrode.

Des mesures au profilomeétre (figure 56) confirme bien les 8 um d’épaisseur de I'implant.

Figure 56 : a : image de la pointe du profilométre ainsi que des fils du tentacule étudié. b : diagramme du
profilométre montrant que les fils d'un tenttacule sont d'une épaisseur de 8 um.

Une image MEB des ouvertures (figure 57) montre que le diametre des électrodes est inférieur au
diameétre voulu (20 um). En effet, les électrodes ont un diamétre de 15 pm de diameétre comme le
montre la figure. Le désavantage est que I'impédance des électrodes sera plus grande que pour des
électrodes de 20 um de diamétre prévu initialement. L’avantage est qu’on augmente la chance
d’enregistrer des activités unitaires.

Signal A = InLens EHT = 10.00%V 31 Aug 20181001 42 y
Mag= 480KX  WD= 85mm ira Pus

Figure 57 : Image MEB d'une électrode de 15 um de diametre en platine
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Lors de la derniere étape de fabrication du processus 1 qui consiste a graver le masque en aluminium
grace a I'IBE, les électrodes sont nanostructurées. En effet, des nanostructures de différentes formes
sont créées par les ions argon qui percutent les électrodes. Ces nanostructures peuvent étre de longs
piliers (figure 58) ou de petits plots. Il est possible que le masque en aluminium fasse office de micro-
masquage et permette ainsi la création des nanostrutures. En effet, aucune nanostructure n’apparait
apres passage a I'IBE dans le processus 2 dans lequel il n’y a pas de masque en aluminium.

Figure 58 : A gauche : Electrode nanostruturé en Or. A droite : fil d'électrode nanostructuré.

Les nanostructures ont été caractérisées grace a un I'analyse dispersive en énergie (EDX). Lorsque les
électrodes sont en or (figure 59), les nanostructures sont en or et il y a un résidu tres faible du masque
d’aluminium.

Pulses/eV

100+ Spectre des nano-structures

Spectre du fond

KeV

O) -

2

Figure 59 : Spectre résultant de I'EDX sur une électrode nanostructuré en or montrant la présence d'or et d'un peu
d'aluminium

En revanche, lorsque les électrodes sont en platine, des résidus d’aluminium sont nettement présents
dans les électrodes. Cela peut étre d au fait que le platine et I'aluminium interagissent rapidement
entre eux créant des couches intermétalliques (Murarka et al., 1976). Pour essayer de remédier a cela,
le wafer a été placé dans une solution de gravure de I'aluminium (80% d’acide phosphorique, 5%
d’acide nitrique, 5% d’acide acétique et 10 % d’eau distillée) pendant 2 minutes (ce qui correspond a
une gravure de 80 nm d’aluminium) afin de retirer les résidus d’aluminium. Suite a cette gravure, les
nanostructures étaient toujours présentes comme le montre la figures 60 ci-dessous.
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Figure 60 : En haut : Electrode de platine nanostruturée a gauche, zoom sur les nanostructures a droite. En bas : spectre EDX
au niveau des nanostrutures (présence de platine et d’aluminium) et du fond de I’électrode (présence de platine et d’un
faible résidu d’aluminium). En vert, on observe le spectre d’un point situé sur une nanostructure. En orange plein, on observe
le spectre d’un point en dehors des nanostructures.

L’EDX montre que I'aluminium est toujours présent au niveau des nanostructures comme le montre le
spectre ci-dessus méme apres la gravure humide de I'aluminium. La gravure humide n’a donc pas
permis d’enlever I'aluminium. Or on remarque que les nanostructures peuvent mesurer autour de 600
nm de hauteur alors que la couche d’aluminium déposée est inférieure a 200 nm. On peut donc penser
que les nanostructures sont un alliage de platine et d’aluminium.
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2.3.4.2 Processus de fabrication numéro 2

La figure 61 montre les parties d’un implant obtenu avec le processus numéro 2

Figure 61 : Image de microscope optique d'implants réalisé grdce second procédé de fabrication.
Colonne de gauche : le connecteur ainsi que la grande référence sont tres bien réalisé. Colonne de droite

: On remarque qu'au bout des tentacules de 20 (en haut) et 50 (en bas) um aucune ouverture n’est
visible, la couche supérieure de SU-8 ne tient pas sur les petites structures.

On observe que la couche supérieure de SU-8 n’a pas adhéré sur les tentacules les plus fins (50 um et
moins) car on observe aucune ouverture et les pistes ne sont pas protégées. Ce processus de
fabrication n’est réalisable qu’avec des formes de tailles importantes. L’électrode de référence (en bas
a gauche) est trés bien réalisée. Ceci est d{ a sa taille importante (1 mm de diamétre).

Le choix de ne plus utiliser cette technique a donc été fait. De plus, il était plus difficile d’obtenir des
nanostrutures au niveau de I'électrode en utilisant I'IBE en fin de processus. Bien que les nanostrutures
contiennent de I'aluminium, elles permettent d’améliorer les performances de I'implant (paragraphe
2.4).

2.3.5 Connexion de I'implant

L'implant avec sa connexion ZIF peut étre directement introduit dans un ZIF. Des tests ont été réalisés
afin d’effectuer le branchement Implant/ZIF en utilisant des calles. Afin de se connecter au ZIF, le
connecteur de l'implant doit étre d’une épaisseur de 200 um. Or le connecteur est épais de 8
micrometres. Il faut donc utiliser une calle sous le connecteur de 192 micromeétres d’épais. Cette étape
est relativement délicate car I'implant est fragile et s’enroule sur lui-méme apres le décollement. De
plus, le platine des contacts de I'implant n’a pas une grande résistance. Or lors de I’enregistrement de
signaux corticaux sur le rat, 'implant est connecté et déconnecté a la carte d’acquisition PCB. Apres
seulement quelques enregistrements, la connexion risque d’étre endommagée et ne plus permettre
d’enregistrer.

81
Confidentiel



Film teflon

Implant

o

Figure 62 : a : CICOR. b : Vue de cété du montage lors du soudage de I'ensemble implant/cicor c et d : Vue de dessus de la
connexion implant/cicor c. pad de I'implant en bleu et pad du cicor (les contacts sont sur la face opposée) en jaune et
marron. Les deux éléments ne sont pas alignés. d. Alignement parfait de I'ensemble implant/cicor réalisé gréce aux
« oreilles » servant de points de repére situés sur les bords.

Pour résoudre ce probleme, une piéce intermédiaire est créée afin de faire la liaison entre I'implant et
le ZIF de la carte PCB. Cette piéce est un circuit imprimé souple que nous avons congu et que
I’entreprise Cicor a fabriqué (figure 62a). Cette piece qui doit étre connectée a I'implant de fagon
permanente est laissée sur 'animal entre les enregistrements. Cette piece réalisée en polyimide avec
des contacts en cuivre est assez résistante pour étre branchée et débranchée plusieurs fois a la carte
PCB sans étre détériorée.

La connexion entre le Cicor et I'implant est réalisée grace a un film ACF (annexe 3) qui est un film
conducteur anisotropique et une thermo presse (figures 62b, 62c, 63a, 63b). Un film ACF est une
matrice adhésive thermoplastique chargée aléatoirement de particules conductrices. Sous I'effet de la
chaleur le film se ramollit et soude les deux parties. La pression permet aux particules d’étre
pleinement en contact de I'implant et du cicor. La connexion peut s’opérer avant ou aprés décollement
de I'implant. Lors de la connexion I'implant doit étre sur un plan bien plat. Pour cela le wafer silicium
est utilisé comme support. L'ACF est précollé sur le Cicor qui est ensuite collé sur I'implant.
L'alignement entre le Cicor et I'implant est réalisé au microscope. La thermopresse exerce une pression
et chauffe autour de 150 °C le film ACF afin qu’une connexion électrique s’établisse entre I'implant et
le Cicor.

Figure 63 : a : thermopresse b : Wafer de 6 implants avec Cicor
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Cette connexion doit étre robuste et résister a I'autoclave (annexe 4) et au temps. La derniére étape
avant I'implantation des électrodes est la stérilisation de I'implant afin d’éliminer toutes les sources
possible d’infection bactérienne. L'implant est donc autoclavé a 121 °C pendant 1 heure. L'implant
ainsi que la connectique doivent résister pour ensuite étre implantés. Pour observer cela le bruit blanc
des électrodes avant et aprés autoclave devra étre comparé.

Lors du décollement de I'implant par dissolution de I'aluminium, I'implant reste collé au wafer au
niveau de la connexion entre le cicor et I'implant. La colle présente dans I’ACF s’étale sous la pression
de la thermopresse et déborde de la zone de connexion, ce qui a pour conséquence de coller I'implant
au wafer. Or la couche sacrificielle d’aluminium qui devrait permettre un décollement complet de
I'implant n’est pas présente sous la colle qui déborde. En effet, la derniere étape de fabrication consiste
a graver les 200 nm du masque d’aluminium. Or durant cette gravure, la couche sacrificielle de 200 nm
(non protégé par I'implant) a aussi été gravée complétement. Nous avons donc choisi de réduire
|’épaisseur du masque en aluminium a 120 nm. Apres la gravure de ce masque de 120 nm, il reste 80
nm de la couche sacrificielle en aluminium. La présence de cette couche sacrifielle permet un
décollement complet de I'implant et ainsi de concerver une connexion implant/cicor en bon état
(figure 64).
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Figure 64 : Exemple de connexion implant/cicor apres décollement du wafer silicium

Suite au décollement de I'implant du wafer (aprés avoir connecté I'implant et le cicor), il arrive parfois
que I'implant se décolle partiellement du cicor. De plus, la manipulation de I'ensemble cicor/implant
est toujours trés délicate di a la grande fragilité de I'implant en SU-8 méme aprés avoir modifier le
design de I'implant afin de limiter les zones fragiles.

Pour résoudre ces deux problemes majeurs, deux solutions ont été mises en place. Juste avant le
décollement des implants une fine couche de PLGA (paragraphe 3.1.2) est déposée au niveau de la
connexion entre le cicor et I'implant ainsi que sur I'ensemble de I'implant excepté les tentacules. Cette
couche de polymeére biocompatible permet de solidifier considérablement I'implant ainsi que la
connexion implant/cicor. Le PLGA est coulé sur I'implant collé au wafer situé sur une plaque chauffante
a 65 °C. Apres 20 minutes a 65°C le wafer peut étre retiré de la plaque chauffante et revenir a
température ambiante.
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En plus de cette couche de PLGA déposé sur I'implant, un morceau de Kapton (ruban adhésif en
polyimide, voir annexe 5) est déposé apres décollement de I'implant du wafer au niveau de la jonction
implant/cicor afin de renforcer de nouveau la connexion (voir figure 65).

Figure 65 : Jonction implant/cicor renforcé avec du
kapton

L'ajout du PLGA n’est pas sans conséquence pour les étapes de stérilisation. En effet, la température
au sein de l'autoclave atteint 121 °C ce qui est suffisant pour faire fondre le PLGA. Lors de la
stérilisation, I'implant est enfermé dans une boite de pétri en verre qui est ensuite mise en sachet puis
déposé dans l'autoclave. Lors des premiers essais, nous avons pu observer que I'implant restait collé
au verre de la boite de pétri car le PLGA avait fondu puis durci de nouveau une fois a température
ambiante. Une fois collé sur le verre, I'implant était donc inutilisable. Pour résoudre ce probléme un
montage réalisé en pipette en verre permet d’éviter que la partie couverte de PLGA ne soit en contact
avec le verre (voir figure 66).

Zone couverte
de PLGA

Figure 66 : Montage pour autoclaver I'implant recouvert de PLGA
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2.4 Caractérisation des implants

Une fois les implants réalisés, leurs performances doivent étre testées. Les principaux critéres
caractérisant les implants sont I'impédance des électrodes, le bruit des électrodes, la voltémtrie
cyclique ainsi que l'isolation des pistes métalliques.

2.4.1 Test de la passivation

Suite a une vérification visuelle de I'implant il semble qu’aucune piste ne soit interconnectée. Pour
observer une éventuelle délamination de la SU-8, un montage a été réalisé. Les électrodes de I'implant
ont été placées dans du PBS. Une contre électrode en Ag/AgCl est également placée dans la solution
afin de fermer le circuit et est connectée a la borne négative du stimulateur MCS (STG4008). Une fiche
banane est placée sur le pad de I'implant (comme la fiche banane est plus large qu’un contact de
I'implant, plusieurs contacts sont touchés simultanément) et est connectée a la borne positive
stimulateur MCS (STG4008).

Des impulsions de 2 volts de 100 millisecondes ont été envoyées sur les différentes électrodes. Ces
impulsions conduisent a I’hydrolyse de I'eau et la formation de bulles sur les surfaces métalliques en
contact avec I'eau. Ainsi si les bulles ne se forment qu’au niveau des électrodes alors on pourra estimer
gue l'isolant est en bon état. En revanche toutes les bulles se formant le long des fils prouveront la
présence d’ouvertures dans l'isolant.

La manipulation a été réalisée sur les fils de différentes largeurs. On observe des bulles uniquement
sur les électrodes pour les fils de 50 um de diametre comme on peut le voir sur la figure 67.

.

Figure 67 : Formation d’une bulle (fleche noire) suite a I'hydrolyse de I'eau au niveau de I'électrode d'un fil de 50 um de
largeur

En revanche des bulles sont observables le long des fils de 20 et 11 um de large. La formation des bulles
se fait en deux temps. Dans un premier temps, lors des premiéres impulsions, elles sont tres localisées
a 2-3 endroits le long des fils. Aprés 5-6 impulsions, les bulles sont moins localisées et se forment tout
le long du fil (voir figure 68).

85
Confidentiel



Figure 68 : Formation de bulles le long des fils de 11 um de large de I'implant suite a la stimulation. A gauche : résultats
apres 5-6 impulsions. A gauche : résultats aprés 2-3 impulsions

Les bulles montrent donc des ouvertures au niveau de I'isolant sur les fils de faibles largeurs (20 et 11
um). Ces ouvertures peuvent étre dlies a la dégradation des fils lors de manipulations. Les impulsions
de 2 volts ont été précédées d’impulsions de 1 volt et moins pour lesquelles aucune bulle n’a pu étre
observée.

2.4.2 Impédance

24.2.1 Mesure avec SP-200

L'impédance des implants est testée avec un SP-200. Il utilise des courants de test extrémement faibles
pour réaliser une spectroscopie d'impédance des électrodes. Le montage est composé du SP-200, de
pointes de mesures (200 um), d’'une cuve remplie de PBS et de I'implant (figure 69a).

Les impédances ont été mesurées sur deux configations : I'implant seul avec la pointe directement sur
le pad de contact (figure 69b) ou via le cicor une fois celui-ci connecté a I'implant.

Figure 69 : a) Montage pour mesure d'impédance, pointe de mesure sur le pad de I'implant. b) Détérioration de I'implant
suite au contact avec la pointe

Nous avons réalisé les mesures sur 5 implants distincts. Le systéme nous donne des résultats trés
variables d’un implant a I'autre. Quatre implants étaient connectés a un cicor. Lors des mesures sur
I'implant seul (non connecté au cicor), la pointe détériore le pad de connexion de I'implant (figure
69b). Suite au résultats du paragraphe 2.4.1, les impédances mesurées sur I'implant non connecté ont
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été mesurées seulement sur les fils de 50 um de large afin de s’assurer de la bonne passivation des
pistes.

Cependant les résultats préliminaires obtenus sur cet implant ont donné des impédances de |'ordre de
710 kOhm pour les électrodes de 15 um de diametre. Les impédances obtenues pour nos électrodes
de 15 um de diametre sur les implants avec cicor sont comprises entre 464 et 3900 KOhm et sont en
moyenne de 1823 KOhm (sur 39 électrodes). Les 10 meilleures électrodes ont une moyenne de 810
KOhm.

2.4.2.2 Mesure avec systéme Intan

Les impédances ont également été mesurées sur 8 implants connectés au cicor grace au systeme Intan
et la carte PCB utilisée pour les bruits (voir 2.4.3 et figure 70).

Figure 70 : Carte PCB avec module de I'Intan

Les résultats obtenus sur chaque implant sont trés variables (voir tableau 3). En effet, 3 implants (60-
6, 60-4, 60-3) ont des impédances relativement basses en comparaison avec la littérature. Leurs
impédances sont autour de 1,5 MOhm alors que le platine plat de 16 um de diamétre devrait étre
autour de 1,8 MOhm (Heim et al. 2012). Aussi, 5 autres implants ont des impédances assez loin des
valeurs attendues (supérieures a 3-4 MOhm).

Implants
Impédance (kOhm)|60-6 |60-5 |60-4 |60-3 |60-2 |60-1 [59-4 |59-1
Moyenne 1472| 3506 1538 1531 4582| 5019 8450 6212
Mediane 931 3305/ 983 964/ 4125] 5335 8555 7185
ecartype 1828 1098| 1443| 1344| 1832| 1854 1765 3273

Tableau 3 : Impédances des différents implants
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2.4.3 Bruit

Le bruit ainsi que les signaux corticaux enregistrés par chaque électrode sont receuillis grace a un
systeme sans fil Multi Channel System (MCS). L'implant est connecté via le cicor a une carte PCB. Sur
cette carte le ZIF est connecté a deux connecteurs Omnetics permettant aux tétes MCS sans fil de venir
se brancher.

2.4.3.1 Carte PCB

La carte PCB (dont le routage a été réalisé par Jean Marie Mayaudon) a une taille optimisée de 18 x 28
millimetres étant donné que celle-ci sera aussi utilisée pour I'enregistrement in vivo chez les rats

(figure 71).

(=)

Interrupteur = = - o
Référence Blindage

Figure 71 : Carte PCB de petite taille. A droite : modele 3D. A gauche : vues des différentes couches de la carte

On peut observer sur la carte un interrupteur permettant de choisir quelle référence est utilisée parmi
quatre références de I'implant ou d’interconnecter les différentes références. Les références dans
I'implant ZIF version 2 sont un tentacule avec une électrode de 1 mm et 3 électrodes de 15 um de
diametre parmi les 11 électrodes au bout des fils de 50 um de large). Sur chacune des couches de la
carte PCB, un blindage est intégré afin de réduire I'influence des bruits extérieurs sur les signaux durant
le transfert.

2.4.3.2 Head stage et systéme d'enregistrement

Amplifier le signal neuronal enregistré par les électrodes est trés important car 'amplitude du signal
estde l'ordre du pV. L'un des grands avantages de |'électronique embarquée est la capacité d’amplifier
le signal le plus proche de sa source. Cela permet d’éviter que le signal soit pollué par des perturbations
externes comme les radiations électromagnétiques.
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Les pré-amplificateurs (headstages) sans fils (figure 72) peuvent enregistrer 32 canaux. Les signaux
sont digitalisés et envoyés au récepteur. Le headstage permet d’enregistrer entre 1 Hz et 5 KHz avec
un bruit d’entrée RMS inférieur a 1.9 uV.

Figure 72 : Headstage MCS et station d’enregistrement

Pour une qualité de signal optimale dans les expériences in vivo, il est nécessaire de fournir une bonne
mise a la terre (GND) et une électrode de référence (REF) bien placée. Par conséquent, toutes les tétes
du systeme Wireless2100 sont équipées de broches dédiées pour une masse et une électrode de
référence (figure 73).

®GND E1 E3 E5 E7 E9 E11 E13 E15E17 E19 E21E23 E25 E27 E29 E31 GND®

®REF E2 E4 E6 E8 E10E12 E14 E16 E18 E20 E22 E24 E26 E28 E30 E32 GND®

Figure 73 : connecteur de I'Omnetics

L'électrode de référence est utilisée pour mesurer les différences de potentiel relatives par rapport
aux électrodes d'enregistrement. L'implant comprend 2 références distinctes. La référence est
idéalement placée a proximité des électrodes d'enregistrement, mais pas dans le tissu cortical pour ne
pas enregistrer de signaux elle-méme. La différence de potentiel entre I'électrode et la référence est
amplifiée et numérisée.

Pour s’assurer que I’animal et le headstage ont le méme potentiel électrique de réference, une
connexion a la terre est également nécessaire (figure 74). Le pin de la masse est donc relié a une vis
insérée dans I'os du crane. L’électrode de masse est utilisée comme référentiel de I'alimentation des
amplificateurs et est en général dotée d’une grande surface.
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Figure 74 : Exemple de montage des headstages pour 8 électrodes
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2.4.3.3 Montage pratique pour les mesures de bruit

La figure 75 montre le montage complet pour I'enregistrement du bruit. On apercoit la batterie
connectée a la téte sans fils qui est connectée a la carte PCB (carte plus grande ici mais avec la méme
connectique) qui est connectée a I'implant. L'implant est immergé dans une solution PBS.

Figure 75 : Montage pour les mesures de bruit

Le logiciel utilisé pour traiter les données est Multi Channel experimenter. Ce logiciel permet de filtrer
les données.

Les bruits ont été filtrés (Butterworth passe haut d’ordre 6 a 400 Hz) et analysés avec le logiciel spike2
(version 8.1.10). Les bruits RMS ont été réalisés avec I'outil présent dans spike2. Le bruit RMS a été
calculé sur un enregistrement de 20 secondes pour chaque implant.

2.4.3.4 Bruit des électrodes
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Figure 76 : Bruit d'une électrode de 15 um de diamétre de platine apres filtrage (passe haut 400 Hz ordre 6)
Les bruits RMS (figure 76) sont globalement en adéquation avec les impédances comme on peut le voir

sur la figure 77. Plus le bruit est important plus I'impédance est importante. Les bruits RMS obtenus
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avec les 3 meilleurs implants sont compris entre 8,48 uV et 25 uV (tableau 4). Les valeurs obtenues
avec des électrodes de platine plat de 16 um de diamétre se situent autour de 7 uV (Heim et al. 2012).
Les valeurs obtenues avec les différents implants semblent donc un peu élevées (excepté I'implant 60-
6 avec 8 UV de bruit RMS). Les valeurs d'impédance des meilleurs implants laissaient espérer des bruits
plus faibles. En effet, nos valeurs d’impédances étaient plus faibles que les valeurs données par Heim
et al, or nos valeurs de bruits sont plus importantes. Cela pourrait donc provenir de la connectique

entre 'implant et le cicor.

Implants
Bruit (uv) |60-6 |60-5 |60-4 [60-3 |60-2 |60-1 |59-4 [59-1
Moyenne 10,31 25,29 28,85 23,30, 29,67| 105,41 62,87 86,62
Mediane 8,48 25,24, 25,32 17,01 30,13| 109,17 35,97 72,08
ecartype 5,15 6,33 9,79| 39,83 8,42| 27,66/ 61,82 49,00

Tableau 4 : bruits RMS des différents implants
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Figure 77 : Correspondance entre la moyenne des impédances et la moyenne des bruits pour chaque implant

Sur la figure 78 nous pouvons observer pour 2 implants I’alignement entre le cicor et I'implant. Aucune
différence n’est vraiment observable entre certains implants ayant des impédances et des bruits
différents. Entre le 60-5 et le 60-3, I'alignement semble étre similaire avec un c6té bien aligné et un
autre ol les écarts semblent plus prononcés. Or les impédances sont bien différentes.
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Figure 78 : Photos de la connexion implant/cicor. En haut : Mauvaise connexion (impédance élevée) En bas : Bonne
connexion (impédance faible)

2.4.4 Voltamétrie cyclique (CV)

La caractérisation electrochimique de nos implants a été réalisée par voltamétrie cyclique pour 10
électrodes. La fenétre de potentiel utilisée est celle du platine (-0,6-0,8V). La figure 79 montre la CV
de 5 électrodes situées au bout de fils de 50 um de large.
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Figure 79 : CV de 5 électrodes situées au bout de fils de 50 um de large

Les résultats obtenus par voltamétrie cyclique ont été comparés avec ceux obtenus pour des
microélectrodes sur subtsrat rigide dont nous disposions au laboratoire (paragraphe 4). La figure 80
montre la voltamétrie cyclique (voir 4.2.2) réalisée sur 4 matériaux différents avec des diametres pour
chaque électrode testée différents. Le PEDOT (diamétre 30um), le platine poreux (diametre 20um), le
platine plat (diamétre 20um), ainsi que le platine (qui est nanostructuré) de nos électrodes (diamétre
15um) ont été caractérisés. La mesure de CV sur nos électrodes a été réalisée sur un implant connecté
au cicor (implant 60-3), les électrodes étant situées sur le tentacule comportant les fils de 50 um de
diameétre. On observe que notre électrode qui a un diametre moindre que I’électrode en platine plat,
a un cycle avec une aire plus importante. Nos électrodes semblent avoir une capacité a stocker les
charges qui est comprise entre celle du platine plat et celle du platine poreux.
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Figure 80 : Voltamétrie cyclique (100 mV/s) de 4 électrodes différentes

2.5 Perspectives

o Géométrie des implants

Lors de prochains enregistrements sur animaux, nous espérons que la gé¢ométrie actuelle de I'implant
permette d’analyser I'influence de la taille et de la forme (droite ou ondulée) des fils sur la stabilité des
signaux sur le moyen et le long terme. On a cependant pu constater que les fils de 11 um de large
étaient relativement fragiles. En effet, lors de la manipulation des implants et de la mise en place des
fils sur un véhicule de transport (voir 3.1.3), il est assez fréquent d’observer la détérioration de ces fils.
Les fils de 20 et 50 um sont en revanche plus résistants. Nous allons observer si les fils seront toujours
aussi fragiles en remplagant la SU-8 par du polyimide qui est plus résistant.

La géométrie du connecteur de I'implant est aussi susceptible d’évoluer. En effet, la géométrie ZIF
actuellement utilisée est fonctionnelle mais une distance de séparation plus importante des pads de
contacts entre eux permettrait de limiter les risques d’interconnection. De plus, les phases
d’alignement entre le Cicor et I'implant seraient beaucoup plus rapides.
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e  Matériaux utilisés

La SU-8 est un matériau facile a utiliser mais sa fragilité en fait un matériau difficile a manipuler. Dans
la cadre d’une collaboration avec I'ESIEE (projet ANR Neuromeddle), nous allons réaliser des implants
en polyimide afin de pouvoir comparer la résistance mécanique des deux polymeres. De plus, tous les
tests de caractérisation seront aussi effectués sur les nouveaux implants en polyimide.

De nouveaux matériaux pourront étre déposé sur I'électrode, dont la couche en contact avec le tissu
est actuellement réalisée en platine. Des matériaux comme le PEDOT ou le diamant nanostructuré ont
de trés bonnes impédances (voir chapitre 4).

e Etapes de fabrication

Lors de la fabrication des implants de nombreuses étapes ont été optimisées mais il reste cependant
quelques points a améliorer.

Les électrodes réalisées ont un diamétre de 15 um. Si on souhaite obtenir des diameétres de 20 um,
une solution pourrait étre de changer des parameétres lors de la fabrication. Le temps d’exposition au
UV lors de lithographie pourrait étre diminué. Lorsque le temps d’exposition est trop élevé, les UV
peuvent se propager dans les régions masquées et faire polymériser la SU-8 au niveau de
I’ouverture. Une autre possibilité pourrait étre d’augmenter le temps de développement de la SU-8
dans le mr-dev 600. Ces méthodes seront testées afin d’augmenter le diamétre des électrodes.

Lors de la formation des nanostructures, 'EDX avait montré des traces d’aluminium au niveau des
nanostructures qui devraient étre constituées entierement de platine. Une analyse plus poussée au
microscope electronique en transmission (TEM) permettrait d’observer le taux d’occupation de
I"aluminium. En effet, savoir si I'aluminium n’est présent qu’a la surface des nanostructures ou a
I'intérieur pourrait nous aider a comprendre et a enlever I'aluminium qui peut étre toxique. Une autre
solution sera de tester d’autres matériaux pour réaliser le masque métallique permettant de réaliser
la forme de I'implant.

e (Caractérisation des implants

Lors des tests de passivation, seul les fils de 50 um ont montré une bonne tenue mécanique. Les
impulsions de 2 volts étaient peut-étre trop puissantes et ont engendré la détérioration de I'implant
sur les fils de 11 et 20 um. D’autres manipulations similaires devront étre réalisées avec de nouveaux
implants afin de vérifier ces résultats.

Les mesures d’'impédances ont montré une grande variabilité des résultats. Heim et al ont obtenu 2200
KOhm avec des électrodes de platine de 12 um de diamétre. Les faibles impédances (autour de 710
KOhm) obtenues lors de la mesure sur I'implant seul peuvent étre la conséquence des nanostrutures
ou des défauts d’isolation (méme si les mesures ont été réalisées sur les fils de 50 um). Un grand
nombre d’électrodes (80%) sur les implants connectés avec un Cicor ont des impédances supérieures
a 5000 KOhms ce qui est trés élevé. Cette disparité des résultats peut provenir de différents
parametres. La position de la pointe lors de la mesure d’'impédance influence la valeur de I'impédance.
De plus, les nanostructures observables sur les différentes électrodes peuvent étre de tailles et de
formes variables ce qui joue sur la valeur des impédances. Pour finir, la connexion entre le cicor et
I'implant est aussi un facteur pouvant modifier les impédances. Si lors de la connexion un décallage
trop important est présent entre le cicor et I'implant alors certaines pistes peuvent étre
interconnectées ou mal connectées.
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Les bruits lors des enregistrements sont plus importants que les bruits obtenus dans la littérature (10-
30 uV contre 7 V). Ces bruits élevés peuvent étre la conséquence des micro mouvements de I'implant
(électrodes flottantes) pendant la manipulation. Une impédance élevée au niveau de la connexion
implant/Cicor peut aussi étre une source de bruit. Ces hypothéses devront étre vérifiées en améliorant
la connectique implant/Cicor, ou en réalisant des mesures de bruit sur des implants non décollés du
wafer silicium.

La raison la plus plausible de ces valeurs d'impédances et de bruits trés variables est la connectique
entre le Cicor et les implants. En effet, 6 des implants testés proviennent du méme wafer, seule la
connectique est différente et réalisée sur chaque implant indépendamment des autres. Les différents
parameétres influencant la qualité de la connexion entre le cicor et I'implant sont la qualité de I’ACF, la
montée en température de I’ACF lors du soudage, la pression exercée par la thermopresse lors de la
soudure et I'alighement entre les pistes de I'implant et les pistes du cicor.

L'alignement entre I'implant et le cicor est différent pour chaque implant. L’alignement était réalisé
sans point de repere précis (figure 81). Il dépend ainsi du ressenti et de la dextérité de I'opérateur
(erreur de positionnement de I'ordre de 30 pum).

AT

Figure 81 : Vue de dessus de la connexion implant/cicor a : pad de I'implant en bleu et pad du cicor (les contacts sont sur la
face opposée) en jaune et marron. Les deux éléments ne sont pas alignés. b : Alignement parfait de 'ensemble implant/cicor
réalisé grdce aux « oreilles » servant de points de repére situés sur les bords.

Bien que la température et la pression soient des parametres rentrés dans la machine et donc
identiques lors du soudage de chaque implant, la montée en température et la pression exercée au
niveau de la connexion sont dépendantes du montage réalisé au niveau de la connexion. Un film de
Téflon est déposé une fois I'ensemble Cicor/implant aligné. Un repli au niveau du film peu influencer
le niveau de pression et la répartition de la température sur la connexion lors du thermopressage
(figure 82b). L'alignement de la thermopresse avec la zone a connecter est aussi variable pour chaque
implant. Il est important de bien aligner les deux car la téte (zone de la thermopresse en contact avec
I’ensemble implant/Cicor) de la thermopresse n’est que trés légérement plus large que la zone a
connecter (figure 82). Un mauvais alignement machine/zone de connexion conjugué avec la
surépaisseur de 200 um du renfort sur le cicor peut entrainer un glissement du cicor sur I'implant et
ainsi initier le désalignement de I’ensemble cicor/implant et un mauvais soudage cicor/implant (figure
82b).

96
Confidentiel



Thermopresse Film teflon
Renfort cicor Cicor

Film ACF Implant

b

Thermopresse Film teflon
Renfort cicor o Cicor

Film ACF Implant

Omm)

Figure 82 : Vue de c6té du montage lors du soudage de I'ensemble implant/cicor. a : Montage idéal b : Montage comportant
les problemes rencontrés. 1 : décalage entre la machine et la zone de connexion. 2 : Repli en relief au niveau du film en
Téflon. 3 : glissement du cicor lors de la mise sous pression.

Pour régler une partie de ces probléemes de nouveaux cicors vont étre réalisés sans renfort. Cela devrait
permettre d’éviter tout glissement et d’améliorer la montée en température. Les implants ont été
connectés avant décollement directement sur le wafer en silicium. Or d’une part, le silicium conduit la
chaleur ce qui ne permet pas une montée en température idéale au niveau de la connexion. D’autre
part, le silicium ne permettait pas I'utilisation du rétro-éclairage (éclairage situé sous I'implant) afin
d’aligner correctement I'implant et le Cicor. L'objectif sera donc de décoller les implants du wafer et
de les placer sur une feuille en plastique transparente. Dans cette configuration il sera alors possible
d’aligner au mieux I'implant et le Cicor ainsi que d’optimiser la montée en température de I’ACF.
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Chapitre 3 :

Meéthode d’insertion de I'implant,
enregistrements in vivo et mise en place
du protocole pour |'analyse de la
biocompatibilité de I'implant

Dans cette partie les différentes méthodes d’implantation étudiées sont présentées. Les 3 méthodes
testées sont I'insertion magnétique, I'insertion a I'aide du PLGA ainsi que I'insertion grace a un véhicule
de transport. Une partie sur les signaux enregistrés in vivo décrit les enregistrements obtenus sur
différents rats. Enfin, des premiers résultats de biocompatibilité sont aussi exposés.
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3 Méthode d’insertion de I'implant, enregistrements in vivo et
mise en place du protocole pour |'analyse de la
biocompatibilité de I'implant.

3.1 Méthode d’insertion de l'implant

Différentes méthodes d’insertion sont testées afin d’implanter les électrodes a 2 mm de profondeur
dans le cortex. Trois solutions ont été testées. Une premiere technique magnétique non concluante et
deux autres techniques plus « classiques » avec l'utilisation d’un véhicule de transport et I'utilisation
d’une pointe biodégradable en PLGA.

3.1.1 Insertion magnétique

L’objectif de I'insertion magnétique est 'insertion a i
distance des différentes électrodes grace a un
champ magnétique. Le systeme créé est basé sur les
études menées par Shapiro et al (figure 83). Dans
leurs travaux, Shapiro et al développent une
technique pour délivrer des nanoparticules dans le
fond de I'oreille. Pour cela ils utilisent deux aimants

permanents. Bien que les aimants ne peuvent

e

RIS CECEESEESS  qu’attirer des matériaux ferromagnétiques, lorsque
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Figure 83 : Schéma de principe de la  |es deux aimants sont positionnés selon une certaine
région de poussée (Shapiro et fi . d , |
41.2010) configuration, une zone de poussée est alors

observable (figure 83).

Le but était donc d’utiliser ce principe afin d’insérer les électrodes. Un outil a été ®

développé afin de créer cette région de poussée (figure 84). La stratégie était de
placer sous chaque électrode une pastille de matériau ferromagnétique comme le
Nickel Fer ou le cobalt fer. Ces pastilles devaient ensuite étre poussées. Elles  Figyre 84 : "stylet"

entraineraient alors les fils avec elles dans le tissu cérébral grace a I'outil congu. permettant de
pousser des particules

L'outil est une sorte de stylet avec deux cavités pouvant recueillir les deux aimants métalliques

(figure 84). Les aimants sont inclinés de 45° par rapport a la verticale.

Les tests ont été réalisés sur des implants dit « fantdmes », soit sans pistes or/platine mais ou des
disques de nickel/fer ont été créés par dép6t de métal puis photolithographie. Malheureusement, la
force de poussée n’était pas assez importante pour permettre I'insertion des électrodes dans de |'agar
a 0,6 % mimant les propriétés mécaniques du cerveau humain.

La taille des pastilles (20 um) est trop faible pour obtenir une force de poussée suffisante. Des tests
avec des morceaux de trombone (fil de 1 mm de diametre et 1 cm de long) ont été effectués. Le stylet
permettait I'insertion a distance dans I'agarose 0,6 % des morceaux de trombones qui étaient
significativement plus gros que les pastilles ce qui permettait d’avoir une force magnétique beaucoup
plus importante.
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3.1.2 Insertion avec pointe biodégradable

e Réalisation des pointes

La deuxieme option envisagée est I'insertion des fils d’électrodes une fois ceux-ci collés a une pointe
rigide biodégradable (figure 85). Le matériau utilisé est le poly lactic-co-glycolic acid (PLGA). Ce
matériau est déja admis en clinique ce qui en fait une solution appréciable pour des applications
cliniques. L’objectif est donc de créer des pointes en PLGA et de les coller au bout des fils d’électrode.

Figure 85 : Schéma de principe de l'insertion avec pointe biodégradable

Différentes solutions sont envisagées afin de concevoir les pointes PLGA. Le dépot du PLGA est réalisé
en phase liquide : 0,04 g de Resomer RG 504 H, Poly(S,L-lactide-co-glycolide) sont mélangés avec 750
ml d’acétone.

La dissolution du PLGA était effectuée en premier lieu dans le dichlorométhane. Or lorsqu’on souhaitait
superposer plusieurs couches de PLGA afin d’obtenir une épaisseur assez importante autour de 75 um
(une épaisseur trop faible n’est pas assez rigide pour pénétrer le tissu cérébrale), des bulles se
formaient et rendaient le PLGA inutilisable. L’acétone a donc été choisi comme substitut et a montré
de bons résultats.

Les pointes peuvent étre réalisées avant le décollement des implants ou aprés. Dans le premier cas,
des gouttes de PLGA en solution sont déposées sur les électrodes, I'ensemble est ensuite recuit 20
minutes a 65°C. Une fois le wafer refroidit, deux méthodes sont possibles pour découper les gouttes
en pointes. La découpe peut se faire au scalpel manuellement ce qui n’est pas tres précis. Une autre
solution est I'utilisation de la découpe laser. Un laser vient graver le PLGA en suivant un motif de pointe
dessiné au préalable dans un logiciel. Cependant, le wafer doit étre placé tres précisément a I'ceil afin
que le laser découpe les pointes autour des fils comme on peut le voir sur la figure 86. De plus, le laser
chauffe le PLGA ce qui crée un bourrelet de PLGA sur les rebords des pointes.

Figure 86 : Pointe en PLGA avec fils de SU-8, découpée par
découpe laser. Des fils de SU-8 sont englobés dans le PLGA
(cercle noir)
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Il est aussi possible de fabriquer les pointes PLGA a part puis ensuite de les déposer au bout des fils ou
sont positionnées les électrodes. Cette technique est réalisable avant et aprés décollement des
implants du wafer. Pour que les pointes PLGA collent aux fils, les pointes doivent étre chauffées a plus
de 50°C (qui correspond a la température de fusion du PLGA) tout en étant en contact des fils. Lorsque
les pointes reviennent a température ambiante elles restent collées aux fils.

Trois méthodes différentes ont été testées afin de réaliser les pointes PLGA (figure 87).

Figure 87 : a. Modéle 3D des moules utilisés pour couler le PLGA liquide. b. Moule avec des formes de pointe en silicium
cassé suite au passage dans la DRIE c. Exemple de pointes PLGA découpées au laser.

La premiere méthode consiste a couler le PLGA dans des moules en forme de pointe. Différents types
de moules ont été testés (figure 87). Les premiers moules ont été réalisés en polymeére par impression
3D. Ces moules étaient en forme de pointe et d’'une profondeur de 5 mm (figure 87a). Or lorsque le
PLGA liquide était coulé a I'intérieur de ce moule, le PLGA ne se répartissait pas au fond du moule mais
collait aux parois du moule et formait des « toiles d’araignées » dans le moule. Il était donc tres difficile
d’obtenir des pointes pleines et réguliere avec cette méthode. Le polymere des moules peut aussi
interagir chimiqguement avec le solvant (acétone ou dichlorométhane) du PLGA liquide. De plus, le
démoulage du PLGA est relativement difficile car le film de PLGA adhére trés fortement au moule en
polymeére.

Dans le but d’améliorer le démoulage, nous avons essayé de réaliser des moules en PDMS avec les
mémes formes que la figure 87a. Pour cela un contre-moule en polymere a été réalisé en impression
3D sur lequel a été coulé le PDMS. Suite a la solidification du PDMS, il était alors impossible de séparer
le moule en PDMS du contre moule en polymére.

Nous avons ensuite réalisé des moules moins profonds en silicium (figure 87b). Avec une hauteur plus
faible le PLGA ne pourra pas faire de toiles d’araignées et un traitement au fluor sur le silicium
permettra de pouvoir décoller plus facilement le PLGA du moule. Pour réaliser les moules en silicium,
un wafer 4 pouces a été utilisé. Une couche de résine épaisse de 40 um a été spin-coatée sur le wafer.
Le wafer est ensuite chauffé 4 minutes a 200°C. Une machine de lithographie laser a ensuite permis de
dessiner les pointes dans la résine. La résine a ensuite été placée dans un développeur (AZ
développeur) pendant 5 minutes. Ce masque en résine permettra de graver le silicium par plasma.
Comme nous désirons graver en profondeur (300 um) le wafer (le wafer fait 400 um d’épais) une résine
épaisse était nécessaire. La gravure ionique réactive profonde (DRIE) (qui permet de réaliser des
gravures seches fonctionne suivant le méme principe que I'lICP) est alors utilisée pour graver le silicium.
Or apres avoir gravé 200 um de silicium, le wafer casse dans la machine. Cela est d{ au fait que le wafer
devient plus fragile au fil du temps et au fait que le wafer est maintenu dans la machine en 4 points
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qui représentent donc 4 points de contrainte importante. Des techniques comme coller un wafer
faisant office de support ont été testées mais les résultats n’ont pas été concluants. Des morceaux de
wafer ont cependant pu étre récupérés et traités par un plasma au fluor. Du PLGA a alors été coulé
dans ces moules de pointes mais du fait de la faible profondeur du moule il était difficile d’éviter de
couler le PLGA liquide proprement dans les moules. De plus, le fluor n’a pas permis d’obtenir une
surface facile a démouler.

L'utilisation de la gravure ICP (annexe 2) du PLGA pour réaliser les pointes PLGA a été testée. 10
couches de PLGA ont été superposées sur un wafer en silicium puis recuites 20 minutes a 65°C. Par la
suite une couche de résine photosensible de 40 um a été spin-coatée sur le wafer puis recuite et
insolée par lithographie laser (annexe 2). Les formes insolées par lithographie laser étaient des pointes.
Le développement de la résine était effectué dans le développeur de I’AZn-Lof. A la fin de cette étape,
la couche de PLGA était recouverte de forme de pointe en résine servant de masque. Le wafer était
ensuite placé 10 minutes dans I'ICP Oxford (annexe 2) afin de graver le PLGA non protégé. A la sortie
de cette étape, aucune gravure distincte n’a été obtenue, les formes de pointes en résine avait disparu.
L'hypothese la plus probable quant a I'échec de la gravure est une montée en température trop
important pendant la gravure, faisant fondre le PLGA (température de fusion a 50 °C). Les pointes en
résine ont donc di pénétrer dans le PLGA fondu.

La méthode la plus efficace pour réaliser des pointes en PLGA pour le moment reste donc I'utilisation
de la découpe laser (figure 87c). Pour cela il faut utiliser un wafer recouvert d’une couche de titane et
d’aluminium. Une couche sacrificielle est nécessaire afin de décoller les pointes apres gravure.
Plusieurs couches de PLGA sont ensuite coulées successivement sur le wafer (8 a 12 couches afin
d’avoir une épaisseur comprise entre 60 et 100 um). Des pointes sont ensuite gravées dans la couche
de PLGA. Le décollement des pointes est alors réalisé avec la méthode utilisée pour décoller les
implants.

e Implantation des pointes

Des pointes réalisées avec la méthode de découpe laser ont été implantées dans le cortex de rat avec
succes (figure 88). Avant de couler le PLGA, des implants sans pistes métalliques ont été créés sur le
wafer. Le PLGA a ensuite été coulé sur les fils, a I'extrémité des tentacules. Les pointes sont ensuite
gravées au laser. Avec cette technique, les pointes sont déja placeés et collent bien aux tentacules.

Figure 88 : Insertion de pointe PLGA dans le cortex de rat. La fleche indique
le lieu de I'insertion
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Cette méthode par encapsulation a I'avantage de ne pas avoir a implanter puis explanter un véhicule,
ce qui peut endommager les fils d’électrodes. En revanche, la pointe PLGA permet de bien protéger
les fils pendant leur insertion mais la taille importante de la pointe PLGA peut créer des réactions au
niveau du tissu cortical.

3.1.3 Insertion avec véhicule de transport

La troisieme solution consiste a utiliser un véhicule d’insertion. Nous avons choisi de coller de facon
temporaire un fil d’acier inoxydable de 100 um de diamétre au bout des fils de I'implants a I'aide de
PEG (figure 89). Une fois inséré dans le cortex cérébral, le PEG se dissout ce qui désolidarise le fil d’acier
des fils de I'implants. Le fil est ensuite retiré pour laisser les électrodes dans le tissu.

Le collage du fil d’acier aux fils de I'implant des électrodes se fait grace a un fer a soudé a la
température de 80 °C. L'avantage principal de cette méthode est le peu de dommage occasionné lors
de I'implantation puisqu’on implante le fil de 100 um de diameétre, ce qui est assez fin, et de plus le fil
d’acier ne reste pas mais uniquement les fils de I'implant. De plus, les électrodes devraient étre
opérationnelles rapidement. Le désavantage est la mise en place des fils qui est délicate. Afin que
I'insertion soit la plus efficace possible le bout du fil d’acier doit étre collé le plus proche possible de
I’'extrémité des fils.

Figure 89 : Schéma de principe de l'insertion par utilisation d'un véhicule de transport

Afin de vérifier I'influence du PEG, qui est utilisé comme colle entre le véhicule de transport et les fils
de I'implant, des fils ont été imprégnés de PEG puis placés dans du PBS afin de dissoudre le PEG.

Les implants ont alors été observés au microscope pour visualiser divers dommages. La figure 90
montrent que le PEG n’engendre pas de dégradation observable au microscope au niveau des fils de
I'implant. Les diverses manipulations de I'implant sont la principale raison de la casse des fils de
I'implant.
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Figure 90 : Extrémité d'un tentacule avec 9 fils de 20 um de largeur apreés dissolution du PEG

Les différentes étapes de la chirurgie ont une importance primordiale pour assurer le bon
fonctionnement des implants sur le long terme. Avant la chirurgie I'implant est autoclavé en utilisant
un cycle a 121 °C. La chirurgie comprend I'anesthésie, la craniotomie, I'implantation et la fermeture du
site de chirurgie (annexe 6). Elle a été réalisée par Fannie Darlot, post doc sur le projet BMI.

La phase d’implantation est tres délicate. L'implant et le Cicor (connectés entre eux) sont positionnés
dans un support sur mesure (figure 91).

Figure 91 : A gauche : Implant connecté au cicor et renforcé au niveau de la jonction cicor/implant. A
droite : Implant monté sur un support avec chaque tentacule collé a un fil d’acier.
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Figure 92 : A gauche : Implantation des fils avec le fil d’acier dans le cortex de rat. A droite : Position des fils aprés avoir
retiré le fil d’acier, un fil est resté a la surface du cortex (fleche noire). Le site d’insertion est indiqué par une fléeche grise

En effet, le CICOR est coincé dans des pinces en PDMS et chaque tentacule de I'implant est collé avec
un fil qui est lui-méme coincé dans une pince PDMS. L’ensemble est solidaire. L'implantation se fait
tentacule par tentacule.

Une fois le tentacule inséré, 45 secondes sont nécessaires pour la dissolution du PEG avant de retirer
le fil (figure 92). Pour réussir I'implantation, le bout du fil doit étre collé au bout du tentacule. A chaque
insertion il faut faire attention a ne pas tirer sur les tentacules déja insérés. Toutes les insertions sont
réalisées manuellement ce qui ne garantit pas I'implantation précise des électrodes dans le cortex a 2
mm de profondeur. Pour chaque implant, le nombre de tentacules correctement insérés a
globalement augmenté (tableau 5), le montage étant de plus en plus optimisé. Puis lors des deux
dernieres implantations, I'insertion des tentacules n’a été possible qu’une fois car les tentacules se
décollaient du fil d'implantation suite au vieillissement du PEG. Afin de s’assurer de la tenue des
tentacules sur le fil d’'implantation, la pose du PEG doit se faire peu de temps avant la chirurgie.

Tableau 5 : Nombre de tentacules sur I'implant (casse de certains tentacules) et nombre de tentacules insérés pour chaque
rat implanté

Rat n°® 1| 2| 3| 4| 5| 6| 7| 8| 9| 10| 11| 12
nombre de tentacules 1] 4| 3
Nombre de tentacules implantés 1] 2| 0| 0| 1| 4| 2| 4| 3| 4 1{ O
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v
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v
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o))
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3.2 Enregistrements in vivo chez le rat

L’enregistrement in vivo chez le rat est réalisé avec la méme méthode utilisée pour I'enregistrement
du bruit. L'extrémité du cicor du rat est placé dans le ZIF de la carte PCB sur laquelle les deux
headstages MCS sont branchés. Chaque headstage est raccordé a une batterie placée dans un sac a
dos afin de limiter le poids des éléments sur la téte du rat (figure 93).

Figure 93 : Rat implanté avec I'ensemble carte PCB, headstages et batteries connecté au
cicor.

Deux rats ont été enregistrés. Les enregistrements sur les rats ont été effectués avec un fil de masse
vissé dans I'os du crane.

Les enregistrements du premier rat ont été réalisés lorsque ce dernier était sous anesthésie. En effet,
I'objectif de cette manipulation était de stimuler électriquement la patte arriere gauche du rat afin
d’observer les réponses au niveau du cortex. Ces stimulations électriques ne donnant pas satisfaction,
(de nombreux artefacts étaient observables au niveau des enregistrements lors de la stimulation),
nous avons décidé d’exercer de légeres pressions manuelles sur le haut de la queue. Ces pressions
généraient alors des variations amples du signal enregistré sur deux électrodes et plus faibles sur
plusieurs autres électrodes (figure 94).
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Figure 94 : 12 canaux enregistrés avec un headstage sur le rat anesthésié (échelle optimisée pour chaque canal). Pressions
sur la queue représentées par les fleches noires.
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Figure 95 : a : Signal brut apres soustraction de la référence commune d’une électrode implantée lors d’un enregistrement
sur un rat anesthésié. Les 4 variations importantes sur le signal correspondent aux instants de pression sur la queue. b :
Signal obtenu aprés avoir filtré le signal brut avec un filtre passe bande [4-12 Hz]. c : Signal obtenu apres avoir filtré le signal
avec un filtre passe bande [300-3000 Hz]. d : Spectrogramme du signal brut aprés avoir réalisé un Z-score pour chaque
fréquence

On observe sur la figure 95 les variations du signal de I'une des électrodes (e3 figure 94) correspondant
a la réponse du cortex aux stimulis (pression) appliqués sur le haut de la queue. La figure permet
d’observer le signal brut une fois filtré avec un filtre passe bande [4-12 Hz] (Li et al., 2014) que le signal
théta est plus important lors des stimulis. La figure confirme bien que la puissance des ondes autour
de 10 Hz est la plus importante. Des variations importantes des signaux sont aussi observables a haute
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fréquence (figure 95c). Ces variations pourraient correspondre a un burst de potentiels d’action (Suzuki
and Smith, 1985).

Chez un second rat, le signal enregistré semblait comporter des signaux de neurones individuels, des
potentiels d’actions. Une fois le signal brut filtré [300-4000 Hz], un seuil a permis d’identifier les
différents potentiels d’actions. Le seuil etait égal a 6 fois I’écart médian absolu du signal. Ce seuil a été
utilisé pour identifier les potentiels d’actions positifs et négatifs. Afin d’éviter éventuellement de
détecter deux potentiels d’actions résultants d’un double pic, lorsque deux pics étaient séparés de
moins de 2 ms un seul potentiel d’action était considéré. Deux types de potentiels d’actions ont été
identifiés, I'un positif (noir) I'autre négatif (rouge) comme on peut I'observer sur la figure 96.

T T T T T T T T T T
Q
1 .I Yo 99 _ "“ i
0.8 ¢
064§

o

Signal filtré (mV)
o o
[CRS

-0.2

l\u, !

-0,8 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Temps (s)

-0.4

i ui.ugmtg,mwden.:!;‘mgqqym,lnlu

0.6 i i Pod &

0.6 .

0.4} ]

0.2 i

Signal filtré (mV)

O

V)

1.42 1.44 1.46 1.48 1.5 1.562
Temps (s)

Figure 96 : En haut : Signal filtré [300-4000 Hz] enregistré sur le 3éme rat. Deux types de potentiels d’actions sont
observables (pics rouges et pics noirs). En bas : Zoom signal filtré [300-4000 Hz] enregistré sur un rat.
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429 potentiels d’action positifs et 51 potentiels d’actions négatifs ont été enregistrés sur une durée de
54 secondes. La figure 96 permet d’observer 3 spikes dépassant le seuil mis en place.

Les deux potentiels d’actions observés ont été analysés. Afin de valider que ces formes caractéristiques
étaient bien des potentiels d’actions, ces dernieres ont été superposés (figure 97). Une forme similaire
de tous les signaux appuierait I’hypothése que nous avons bien des potentiels d’actions.
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Figure 97 : En haut : Ensemble des potentiels d'actions positifs (noirs) et négatifs (rouges) superposés. En bas : moyenne et
écart type de I'ensemble des signaux superposés sur la figure du haut.

On observe que les signaux se superposent bien. Les signaux caractéristiques ont une durée de 1 ms
ce qui correspond au temps observé pour des potentiels d’actions locaux. L'implantation des
électrodes a été réalisée manuellement ce qui ne nous permet pas d’évaluer précisement a quelles
profondeurs les électrodes se situent. On suppose que I'électrode permettant I'enregistrement de ces
signaux se situe a environ 3 mm de profondeur.

De plus, afin de vérifier que les signaux observés sont bien des potentiels d’actions, les temps entre 2
potentiels d’actions successifs ont été calculés. La figure 98 montre que le temps entre chaque
potentiel d’action varie selon une distribution ressemblant a une distribution exponentielle. Cela est
représentatif des trains de potentiels d’actions (Averbeck, 2009).
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Figure 98 : Distribution des intervalles inter-spikes pour le neurone positif (G gauche) et le neurone négatif (a droite). La
courbe bleue correspond a une distribution exponentielle.

Les bruits lors des mesures in vivo sont tres variables. Pour 2 rats différents, les moyennes des bruits
RMS sur 32 électrodes étaient de 13 uV et 60 uV avec des écarts types de respectivement 12 pV et 37
uV. Ces bruits correspondent a la variabilité observée au paragraphe 2.4.3.

Ces variations importantes peuvent provenir de la connexion entre I'implant et le cicor. En effet,
I'alignement entre les deux éléments est différent pour chaque montage. L'implant a aussi pu étre
endommagé lors de I'insertion ou lors des différentes manipulations préopératoires.

Ces résultats préliminaires démontrent le fonctionnement de ces implants intra-corticaux. Pour
s’assurer que des potentiels d’actions peuvent étre enregistrés avec ce type d’implant de maniere
répétable, d’autres études sont nécessaires. Lors des prochaines chirurgies, il sera important
d’implanter correctement dans le cortex, si possible dans des zones ayant des fonctions connues afin
d’évaluer la qualité des signaux enregistrés.

3.3 Immunomarquage

L'implantation a long terme d'électrodes pénétrantes peut induire des réactions tissulaires complexes
responsables d'une dégradation des signaux électrophysiologiques et d'une augmentation de
I'impédance des électrodes. Plusieurs réactions cellulaires peuvent apparaitre : I'activation de la
microglie, la formation d'une cicatrice gliale sur le dispositif ainsi que I'absence ou la perte des
neurones a proximité de l'implant (mort cellulaire).

Un des challenges majeurs est de comprendre les modifications cellulaires autour de I'implant au cours
du temps. L'objectif de ce travail est d'étudier l'interface implant/tissu intact. Cela nécessite de
développer une méthode permettant de récupérer les tissus sans faire bouger les électrodes et
d'optimiser des immunomarquages permettant d'étudier la réaction du cerveau aux implants.

L’objectif est de marquer les cellules pouvant nous donner des indications quant a I'intégration de
I'implant dans le cortex. Or pour arriver a marquer et observer ces cellules il faut au préalable extraire
le cerveau du crane du rat. Il faut ensuite pouvoir réaliser de fines tranches de cerveau. Une fois cela
effectué, le marquage est réalisé puis les tranches sont observées au microscope bi-photon. Ce travail
a été réalisé par Anne Quesnel-Hellmann.
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Apres une certaine période de temps aprés I'implantation des électrodes, le cerveau du rat est prélevé
afin d’analyser le comportement des cellules autour de I'implant. La microglie, les astrocytes ainsi que
les neurones sont les trois grands types de cellules que nous observons. Aprés fixation du cerveau au
PFA et extraction du cerveau (voir annexe 7), le cerveau est coupé en tranches de 100 um d’épaisseur
grace a un vibratome. Ces tranches sont ensuite marquées avec différents anticorps primaires. Des
anticorps secondaires correspondants sont ensuite utilisés afin de pouvoir visualiser les cellules au
microscope a fluorescence puis au confocal (annexe 7). Des tests sur un morceau de SU-8 aux grandes
dimensions (Immx2mmx12um) implanté pendant 8 semaines dans le cortex de rat ont montré de
premiers résultats (figure 99). Des astrocytes sont présents et forment un « tapis » autour de
I'implant : cette cicatrice gliale est a éviter avec les implants car elle peut se placer au niveau des
électrodes et empécher le contact entre les électrodes et les neurones.

Figure 99 : Histologie Ex Vivo 8 semaines apres
I'implantation d’un morceau de SU-8 de dimension
1x2x0,012 mm

La cicatrice observable autour du morceau de SU-8 peut étre di a sa taille importante. Les fils de
I'implants insérés dans le cortex sont beaucoup plus petits ce qui pourrait modifier la réponse
immunitaire.

Des premiéres coupes d’un cerveau de rat implanté grace a la méthode du véhicule de transport
montre une certaine nécrose autour des fils (voir figure 100). Cette implantation était tres profonde
et a eu lieu bien au dela du cortex.

Figure 100 : Coupe de cerveau de rat implanté, avec un fil entouré de de tissu nécrosé
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Figure 101 : a : Marquage de la microglie (en rouge) et des astrocytes (en vert) d'une coupe de cerveau de rat implanté avec
un tentacule avec des fils droits. La fleche montre une cicatrice. b : Marquage de la microglie (en rouge) d'une coupe de
cerveau de rat implanté avec les fils ondulés d’un tentacule.

D’autres coupes et marquages ont été réalisés 8 semaines apres implantation d’un autre rat. La figure
101 montre la présence de macrophage (en rouge) autour de I'implant. Sur la figure 101a une cicatrice
(en vert) est aussi observable autour de I'implant. On suppose que la méthode d’implantation a créé
certains dommages. Il reste a déterminer quelles sont les raisons précises de la présence importante
de microglie et d’astrocytes autour de I'implant. Des marquages seront réalisés chez d’autres rats
implantés plus longtemps afin d’observer I’évolution de I'implant et de son environnement a
moyen/long terme. La figure 101b permet d’observer les fils de SU-8 dans une coupe de cerveau
implanté. La présence importante de macrophages autour des fils laisse présager une forte réponse
immunitaire.

3.4 Perspectives

e Meéthode d’insertion de I'implant

Les pointes en PLGA réalisées ne sont pas encore assez fines pour permettre une bonne implantation.
De futurs tests de la gravure du PLGA par plasma seront menés. La résine sera remplacée par un film
photosensible. Le film sera collé sur le wafer et ne nécessitera aucun recuit qui pourrait faire fondre le
PLGA et créer un mélange PLGA/résine comme lors des essais précédents. Le temps de gravure sera
découpé, une pause d’une minute entre chaque gravure d’'une minute permettra d’éviter une hausse
trop importante de la température et par conséquent la déformation du PLGA.

La soie photosensible est un autre matériau biodégradable qui pourra étre testé. Les méthodes
utilisées pour découper ou graver le PLGA pourront étre appliquées sur la soie non photosensible. La
soie photosensible devrait pouvoir permettre de créer des pointes sur le wafer avant décollement de
I'implant. La définition et le positionnement des pointes devraient alors étre trés bons grace a la
précision de la photolithographie (annexe 2).

Afin de faciliter la manipulation lors de I'insertion des pointes avec le véhicule de transport, des fils
rigides et droits de faibles diamétres pourraient étre testés. De longs fils rigides (3 cm) collés grace au
PEG aux extrémités des tentacules nous laisseraient envisager plus facilement I'utilisation de systéeme
d’insertion automatique. En effet, pour améliorer la précision et la répétabilité des implantations, les
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fils permettant d’insérer les électrodes seront contrdlés grace a un descendeur. Le descendeur
permettant d’effectuer l'insertion a différentes vitesses, une étude sur la vitesse d’insertion sera aussi
réalisée dans le futur. De plus, un support de lI'implant plus rigide devrait aussi permettre des
implantations plus précises.

e Enregistrements in vivo

Les enregistrements effectués sur les différents rats ont permis d’enregistrer des potentiels d’actions
ainsi que des champs de potentiels locaux. Les potentiels d’actions n’ont été enregistrés que sur
qguelques électrodes d’un implant. D’autres implantations suivront suite aux changements apportés
lors de la chirurgie comme le retrait de I’hémopatch (annexe 6) ou a I'amélioration de la connexion
entre 'implant et le Cicor.

Afin de valider le bon fonctionnement du systéme, il est envisagé d’'implanter des rats sur plusieurs
mois (3-8 mois) et de suivre I'évolution des signaux au cours du temps. De plus, nous souhaitons
réaliser les implantations dans des zones motrices afin d’observer la correspondance entre les
enregistrements et les mouvements du rat.

e Immunomarquage

Les premiers résultats préliminaires de lI'immunomarquage ont permis d’établir la présence
d’astrocytes et de macrophages sur le lieu de I'implantation (cicatrice) voire méme de la nécrose. Les
causes de la nécrose et de la récation immunitaire importante peuvent étre multiples. Un geste
chirurgical trop invasif, une implantation sur un vaisseau sanguin, le fait que le fil d’'implantation n’ait
pas été autoclavé ou encore I'utilisation d’'un hemoptach pour reconstruire la dure mére (voir annexe
6) (normalement congu pour reconstruire la dure mére humaine) sont des causes possibles de la
nécrose. Ces premieres coupes de cerveau ne nous permettent pas de conclure complétement sur la
nature de la réponse du tissu. Afin de comprendre les raisons de la nécrose et du réveil de la réponse
immunitaire d’autres rats ont été implantés.
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Chapitre 4 : Caractérisation par
fluorescence des limites d’injection de
charge des microélectrodes

Ce chapitre traite d’'une méthode de caractérisation des électrodes de stimulation par fluorescence.
Cette méthode permet de visualiser les changements de pH autour d’une électrode lorsqu’un courant
de stimulation est injecté. Différents matériaux d’électrodes ont été caractérisés et testé avec cette
méthode. Les performances en stimulation de ces matériaux sont comparées. La méthode par
fluorescence est comparée a la méthode par voltamétrie cyclique. Pour finir, une étude sur la densité
de courant lors de la stimulation permet de comprendre une des voies d’optimisation de la stimulation.
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4 Meéthode de caractérisation avec colorant fluorescent

Les implants développés lors de cette étude ont pour objectif d’enregistrer les signaux corticaux. Une
des évolutions possibles de I'implant pourrait étre l'intégration d’électrodes de stimulation. La
stimulation électrique est une option thérapeutique tres utilisée pour traiter divers troubles du
systeme nerveux central et périphérique (O’Reardon et al., 2006). Cela nécessite des électrodes pour
délivrer suffisamment de courant pour dépolariser les membranes des cellules excitables tout en
évitant les réactions faradiques indésirables pour prévenir les dommages tissulaires. Pour s'assurer
que les électrodes se conforment a cette régle, elles sont généralement caractérisées
électrochimiquement par spectroscopie d'impédance, voltamétrie cyclique et transitoires de tension
(Cogan, 2008). Lors de stimulation in vivo les impulsions électriques peuvent avoir une forme de
créneau biphasique sur un temps trés bref. Pour se rapprocher des conditions de stimulation
neuronale in vivo, les transitoires de tension permettent d'estimer la charge maximale qu'une
électrode devrait délivrer lorsqu'un courant lui est appliqué sous forme d’impulsion donc pendant un
temps tres bref. Cependant, cette estimation n'est pas toujours évidente pour une faible intensité de
courant et la mesure de potentiel réalisée avec une électrode de référence distante est une moyenne
sur la surface de I'électrode de stimulation (Cogan, 2008). Comme il a été démontré que les potentiels
ne sont pas uniformément répartis a travers une électrode, une meilleure méthode pour évaluer la
charge maximale qu'une électrode peut injecter est nécessaire. J'ai testé plusieurs matériaux
d’électrodes a l'aide d’'une méthode développée précédement dans I'équipe qui permet une
visualisation directe des changements de pH sur le site de I'électrode lorsque des courants sont
appliqués sous forme d’impulsions. De cette fagon, on peut évaluer la limite d'injection de charge de
microélectrodes de différents matériaux tels que le platine, le platine rugueux, le nitrure de titane,
I'oxyde d'iridium, le PEDOT : PSS, le diamant dopé au bore-plat (BDD) et BDD nanoporeux. Ce travail a
été encadré par Blaise Yvert.

4.1 Matériaux des électrodes

Tous les tests ont été réalisés sur des matrices multi-électrodes rigides (MEA). Ces MEAs (figure 102)
sont constitués d'une chambre de culture avec des électrodes planes intégrées au fond de la chambre.
Les cellules ou les préparations tissulaires peuvent étre déposées dans cette chambre et maintenues
en vie sur les électrodes de mesure. L'enregistrement et la stimulation de I'activité biologique se font
a travers les électrodes de mesure. Les signaux obtenus sont amplifiés et envoyés a un systéeme
d'acquisition de données.
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Figure 102 : MEA

La plupart des MEA sont réalisé sur un substrat en verre. La forme des électrodes peut changer d’une
MEA a l'autre, et la taille est généralement comprise entre 10 et 80 um de diamétre.

Dix MEA différentes ont été caractérisées. Deux MEA de platine (Qwane Biosciences SA) avec des
électrodes de 20 et 40 um de diameétre. Une MEA de platine noir poreux (Qwane Biosciences SA) avec
des électrodes de 20 um de diametre. Deux MEA de diamants (CEA, LIST, Diamond Sensors
Laboratory), une avec des électrodes en diamant poreux de 20 um de diameétre et une avec des
électrodes en diamant plat de 10 um de diameétre (Hébert et al., 2015; Piret et al., 2015a). Deux MEA
en Pedot:PSS (Qwane Biosciences SA) avec électrodes de 10 et 30 um de diamétre. Deux MEA en
nitrure de titane (Multichannel System GmbH) avec électrodes de 10 et 30 um de diamétre. Une MEA
d'oxyde d'iridium électrodéposé (Mailley et al. 2002) sur des MEA de platine (Qwane Biosciences SA)

avec des électrodes de 10 um de diamétre. Des images MEB ont été réalisées pour les électrodes
comme on peut le voir sur la figure 103.
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Figure 103 : Image MEB des dlfferentes électrodes : a : Nitrure de titane 30 um. b : D/amant plat. ¢ : Diamant poreux. d : platine
plat. e : platine poreux. f : nitrure de titane 10 um.
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Le sel d'iridium K3IrCI6, 4 mM, a été dissous dans de I'eau et complexé avec de |'acide oxalique, 23
mM. Le pH de la solution a ensuite été ajusté a une valeur de 10 avec I'ajout de K2CO3, 80 mM. Apres
préparation, le bain d'électrolyse a été vieilli pendant 4 jours a 35 ° C puis maintenu a 4 ° C pendant 2
semaines avant |'électrodéposition. L’électrodéposition s’est déroulée avec un systéme a deux
électrodes, I'électrode de travail et la contre électrode en platine bien plus grande que I'électrode de
travail. Une fois la solution a base d’iridium versée dans la cuve ou les électrodes de travail étaient
présentes, le potentiel de I'électrode de travail suivait un cycle de 44 secondes compris entre -0,3 et
0,8 V. Le cycle était répété 20 fois.

4.2 Caractérisation des MEA

4.2.1 Mesure de I'impédance et du bruit

Toutes les impédances a 1 kHz des électrodes ont été mesurées avec un impédance metre juste avant
chaque test de stimulation en fluorescence. Les électrodes étaient dans la solution fluorescente
(annexe 9) et l'impédance était mesurée par rapport a une électrode de masse Ag/AgCl et une
électrode.

Les bruits d'électrodes ont été mesurés avec un systeme multicanaux MCS MEA 1060 pendant 1 min
dans du NaCl a 0,9% entre chaque microélectrode et une électrode de masse Ag / AgCl. Les signaux
ont été amplifiés (x 1100) et filtrés (bande passante [1Hz-3kHz]). Les données ont été acquises a 10
kHz en utilisant deux convertisseurs CED Power1401 AD synchronisés et le logiciel Spike2 v7 de
Cambridge Electronic Design (Cambridge, Angleterre). L'écart-type du signal g, a ensuite été calculé
sur I'enregistrement d'une minute pour chaque électrode du réseau. Ensuite, le bruit RMS de chaque

électrode g, a été calculé avec cette formule: g, = \/a2 — 62 olU g est le bruit mesuré et g, (=1.49
KV) le niveau de bruit électronique des amplificateurs (Heim et al., 2012).

4.2.2 Caractérisation par voltampérométrie cyclique

Nous avons ensuite caractérisé les différentes électrodes par voltamétrie cyclique. Le montage utilisé
est un systeme a deux électrodes composé de I'électrode de travail et d’une contre-électrode
suffisamment grande pour étre aussi I'électrode de référence. Le réservoir de la MEA est rempli de
solution saline tamponnée au phosphate (PBS). Une électrode Ag/Agcl est placée dans le réservoir
MEA et connectée a la prise de la contre-électrode du potensiostat (SP-200 biologique) (qui est
branchée sur la prise de référence). Un pad de contact de la MEA connecté a une électrode est
connecté a la prise d'électrode de travail du potensiostat.

Tous les cables sont blindés avec de I'aluminium pour supprimer tous les signaux parasites. La capacité
a stocker des charges (CSC) a été calculée avec cette formule: CSC = ;f idVou v est la vitesse de

balayage. Un exemple de CV est observable sur la figure 104.
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Figure 104 : CV d'une électrode de PEDOT de 30 um de diamétre

La fenétre de potentiel utilisée pour les différents matériaux est variable suivant les caractéristiques
du matériau (tableau 6).

Tableau 6 : Fenétre de potentiel utilisée pour chaque matériau

Volt Fenétre des CV
Dial0 (-1,5)-(1.5)
Diap20 (-1,5)-(1.5)
Pedot10 (-0,6)-(0,8)
Pedot30 (-0,6)-(0,8)
Irox10 (-0,6)-(0,8)
TiN10 (-0,6)-(0,8)
TiN30 (-0,6)-(0,8)
PtB20 (-0,6)-(0,8)
Pt20 (-0,6)-(0,8)
Pt40 (-0,6)-(0,8)

4.2.3 Mesure du potentiel transitoire

Une méthode répandue pour mesurer les capacités d’injection de charges est basée sur la mesure du
potentiel transitoire (Cogan, 2008). Nous avons mesuré le potentiel de I'électrode en réponse a un
créneau de courant. Le montage est un systéme a deux électrodes. Le réservoir MEA est rempli de
solution saline tamponnée au phosphate (PBS). Une électrode Ag/Agcl est placée dans le réservoir
MEA et connectée au connecteur -l du stimulateur (multichannel system). Un pad de contact de la
MEA connecté a une électrode est connecté au connecteur +l du stimulateur. Des impulsions de
courant biphasique (cathodique puis anodique de 100 ps) d’intensités de plus en plus importante sont
envoyées a |'électrode. Simultanément a la stimulation, le potentiel de I'électrode est enregistré. Sur
la figure 105, le potentiel observé en réponse a deux impulsions révele que pour une valeur importante
du courant, la pente de la partie parabolique change, ce qui traduit une réaction faradique irréversible
(Cogan, 2008). L’étude de la courbure pourrait ainsi nous permettre d’évaluer la capacité d’injection
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de charge. Il est cependant difficile d’identifier précisément quel changement de la courbure peut étre
considéré comme une réaction faradique irréversible.
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Figure 105 : Graphique représentant la méthode transitoire. Un créneau de courant
est appliqué sur un fil de platine, les graphiques montrent la réponse en tension. En
haut, le créneau est d'une longueur de 3 ms et d'une amplitude de 100 UA. En bas, le
créneau est d’une longueur de 100 ms et d’une amplitude 500 uA. La fleche montre le
changement de pente

Dans la littérature, la capacité d’injection de charge est déterminée en utilisant le potentiel maximal
cathodique et anodique auquel on soustrait la chute de potentiel di a la résistance de I'électrolyte
(voir 1.8.1.5). Lorsqu’une de ces valeurs appelées Emc et Ema dépasse la fenétre de potentiel de I'eau,
on obtient alors la quantité de charge maximale injectable.

Or pour mesurer cette chute de potentiel, il faut insérer entre le créneau cathodique et le créneau
anodique (dans le créneau de courant biphasique) une temporisation. Cette temporisation de I'ordre
de 100 ps (Meijs et al., 2015; Park et al., 2018) est aussi longue en temps que les pulses de courant. Or
la meilleur facon d’éviter d’'endommager le tissu lors de la stimulation est d’utiliser une stimulation
biphasique sans temporisation entre la phase cathodique et anodique (Merrill et al., 2005). Cette
méthode ne permet donc pas de mesurer la charge injectée lorsque I'on stimule en biphasique sans
temporisation.
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4.2.4 Caractérisation des différents matériaux par fluorescence

La deuxieme méthode utilisée pour déterminer la charge injectable d’une électrode est I'observation
de I'évolution du pH par fluorescence. Le montage utilisé pour caractériser les électrodes comprend
|’élaboration d’'un mélange fluorescent et d’une station de stimulation. Le colorant BCECF, un
indicateur de changement de pH, est dissous dans du NaCl a 0,9% en proportion entre 1: 1000 et 3 :
1000. Le réservoir MEA est rempli avec cette solution. Une électrode Ag/AgCl est placée dans la
solution BCECF dans le réservoir MEA et connectée a la terre du générateur de courant (Multichannel
system) (figure 106). Un pad de contact MEA connecté a une électrode est connecté au générateur de
courant. L'électrode étudiée est observée par une caméra a travers un microscope avec un objectif
60x (figure 106).

BCECF

Masse Electrode

Figure 106 : A droite Schéma du montage utilisé pour la fluorescence. Au centre : Montage utilisé pour la fluorescence. A droite :
Graphe montrant l'intensité de fluorescence en fonction du temps. Des pics sont observables au moment des stimulations

En fonction de I'expérience, des impulsions de courant anodique ou cathodique ou biphasique (109
us) (figure 107) croissantes en intensité sont envoyées a I'électrode.

C A CA AC

Figure 107 : Différents types de stimulation. De gauche a droite : cathodique (C), anodique (A), biphasique cathodique (CA),
biphasique anodique (AC)

Lorsqu'une impulsion est envoyée, le niveau de fluorescence a la surface de I'électrode est observé.
Lorsque le courant (charge injectée) est trop élevé, une réaction faradique se produit au niveau de
|'électrode, entrainant une variation du pH et par conséquent une variation de la fluorescence. Cette
variation de fluorescence est représentée par un pic sur le graphique des valeurs de gris en fonction
du temps comme on peut le voir en figure 108. La premiére valeur de courant ol un pic est trois fois
supérieur au signal du bruit représente la limite d'injection de charge de I'électrode.
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Figure 108 : En haut : graphique des valeurs de gris en fonction du temps. En bas : Images enregistrées par la caméra
montrant I’évolution de la fluorescence entre 3 temps donnés au niveau de I’électrode (cercle bleu). Corrélation entre
I'augmentation de l'intensité de la solution fluorescente et le moment de la stimulation (pic du graphique)

Cette méthode, contrairement a la méthode des transitoires de potentiel permet |’évaluation de la
capacité d’injection de charge lorsque qu’un créneau biphasique sans temporisation est utilisé.

4.3 Résultats et discussion

4.3.1 Bruit et impédance

Pour 98 électrodes on a mesuré I'impédance et le bruit. La figure montre la relation entre les 2

mesures. Suite a la mesure de bruit et d'impédance, les résultats obtenus sont globalement cohérents
(figure 109).
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Figure 109 : Bruit en fonction de I'impédance
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Le diamant plat est le matériau avec la plus grande impédance et le bruit le plus important. Les
électrodes non poreuses et/ou avec un diameétre de faible ont une impédance et un bruit plus
importants. Comme attendu, les caractéristiques du platine sont moins intéressantes que les autres
matériaux (voir tableau 1). On observe que les autres matériaux ont des caractéristiques relativement
proches. L'influence du diametre des électrodes est importante pour le nitrure de titane mais moins
marquée pour le PEDOT. Le platine poreux semble étre le matériau avec I'impédance la plus faible et
le bruit le moins grand. Le bruit et I'impédance des électrodes sont corrélés, plus I'impédance est
importante plus le bruit est important. Cela est cohérent avec la formule du bruit de Johnsson (voir
1.8.1.3).

4.3.2 Cohérence de la fluorescence

Une premiere étape afin de valider la pertinence des valeurs obtenues par fluorescence est de
comparer les valeurs de capacité d’injection de charge obtenues lors des différents types de
stimulation. Les résultats obtenus grace a la méthode par fluorescence montrent une cohérence par
rapport a la littérature. Cogan et al ont montré que stimuler avec un courant biphasique permettait
d’augmenter la capacité d’injection de charges comme le montre la figure 110. De plus, une stimulation
avec un courant négatif permet aussi d’injecter plus de charge que la stimulation avec un courant
positif.

1,8
1,6
1,4

1,2

mC/cm?
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08
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0,4

0,2

Figure 110 : Capacité d'injection de charge (moyenne sur 196 mesures sur 98 électrodes différentes) en fonction du type de
stimulation

Comparer les valeurs de capacité d’injection de charge obtenues par la méthode par fluorescence pour
chagque matériau permet aussi de vérifier la pertinence de la nouvelle méthode (figure 111).
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Figure 111 : Charge pouvant étre injectée de maniére purement capacitive en fonction des différents matériaux obtenue par
la méthode par fluorescence (pour des stimulation cathodique puis anodique biphasique (CAB))

Comme observable dans la littérature (voir tableau 1), le platine permet d’injecter moins de charge de
facon capacitive que le diamant poreux, le PEDOT ou le platine poreux. La méthode par fluorescence
permet d’observer que le diamant poreux est le matériau permettant d’injecter le plus de charge de
maniéere purement capacitive. Suive ensuite le PEDOT et le platine poreux. Le diamant plat et le platine
ont en revanche une faible capacité a injecter les charges. Cela correspond bien aux résultats obtenus
lors des mesures de bruit et d'impédance (voir paragraphe précédent). En revanche, on observe que
le platine poreux avait le bruit et I'impédance les plus faibles or le diamant 3D et le PEDOT30 ont les
capacités d’injection de charge les plus importantes.

4.3.3 Comparaison fluorescence/CV

Nous avons comparé les charges limites déterminées par fluorescence et les CSC calculés a partir des
CV. On observe une cohérence entre les résultats obtenus par fluorescence et par CV (figure 112).
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Figure 112 : Capacité d'injection de charge obtenue par la méthode CV en fonction de la capacité d'injection de charge obtenue par
la méthode par fluorescence (pour des stimulation anodique puis cathodique biphasique).

Les valeurs obtenues par CV sont presque 100 fois plus grande que les valeurs obtenues par
fluorescence. Cela est di a la vitesse de balayage lors de la mesure du CV. En effet, la vitesse utilisée
pour réaliser les CV est 100 mV/s ce qui permet de charger et décharger bien plus progressivement
I’électrode que lors d’'une impulsion bréve. La vitesse de 100 mV/s a été choisie au vue de la littérature
(Cogan et al. 2009, 50 mV/s). Un cycle de charge/décharge dure 14 secondes (avec une fenétre —-0,8 ;
0,6) alors que le pulse utilisé avec la méthode par fluorescence dure 100 ms. On observe qu’en
augmentant la vitesse de scan lors du CV, les valeurs de CSC diminuent fortement pour se rapprocher
des valeurs obtenues par fluorescence (figure 113).
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Figure 113 : Charges injectées en fonction de la vitesse de scan
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Figure 114 : Charge pouvant étre injectée de maniére purement capacitive en fonction des différents matériaux obtenue par
la méthode CV

Les matériaux les plus performants restent le diamant poreux, le platine poreux ainsi que le PEDOT. Le
diamant plat ainsi que le platine plat sont toujours les moins bons matériaux. Il est intéressant
d’observer que certains matériaux sont plus performants lors des mesures CV mais pas lors les mesures
de fluorescence. En effet, comme le montre la figure 114, le platine poreux est le plus performant avec
la méthode par fluorescence alors qu’il n’est le troisieme matériau le plus performant lors de
I'utilisation de la méthode CV. Cela signifie que peut-étre que certains matériaux comme le PEDOT
stockent mieux les charges que le platine poreux lorsque la stimulation est basse fréquence. En
revanche le platine poreux parait plus intéressant lorsque la stimulation est courte.

4.3.4 Périmétre Vs Surface

Dans la littérature, les capacités a stocker des charges sont généralement présentées en mC/cm?. Cela
permet de comparer les performances de différentes électrodes (différents matériaux, différentes
formes...) sans pour autant que la taille des électrodes soit la méme. Or utiliser les mC/cm? afin de
comparer les électrodes se base sur I’hypothése que toutes les charges sont injectées de fagon
homogene sur toute la surface de I'électrode. Il a cependant été montré que la densité de courant a
tendance a étre plus importante sur les bords de I’électrode (Wang et al., 2014) lorsque les impulsions
sont rectangulaires. Les résultats obtenus avec la méthode par fluorescence appuient ces conclusions.
En effet, lorsque les charges calculées sont divisées par la surface de I'électrode on obtient que le
Pedot et le nitrure de titane déposés sur les électrodes de 10 um de diamétre sont bien meilleurs (un
rapport 2,57 pour le pedot et 2,45 pour le TiN) que le Pedot et le nitrure de titane déposés sur les
électrodes de 30 um de diametre (figure 115). Or les matériaux étant les mémes, les valeurs devraient
étre similaires si les charges étaient injectées de facon uniforme sur toute la surface de I'électrode. En
revanche, lorsque les charges calculées sont divisées par le périmetre les valeurs du Pedot10 et du
Pedot 30 ainsi que les valeurs du TiN10 et du TiN30 sont plus proches (un rapport 1,17 pour le pedot
et 1,22 pour le TiN) (figure 116).
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Figure 115 : Charge injectée par méthode fluorescente rapporté Figure 116 : Charge injectée par méthode fluorescente
la surface rapporté au périmétre

Cela souleve donc la question de savoir si présenter tous les CSC de toutes les électrodes en mC/cm?
est vraiment pertinent. Il semblerait que cela dépende de la méthode de stimulation. En effet, avec les
valeurs de CSC obtenues avec les CV, lorsque I'on divise les charges calculées par la surface, les
électrodes de 10 et 30 um du méme matériau présente des valeurs semblables. On trouve un rapport
respectivement un rapport 1,5 et 0,92 pour le Pedot et le TiN (figure 118) alors que les rapports sont
de 2 et 3,2 lorsque les charges sont divisées par le périmeétre (figure 117).
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Figure 117 : Charge injectée par méthode Cv rapporté d la Figure 118 : Charge injectée par méthode CV rapporté au
surface périmétre

Il est donc intéressant d’observer que suivant le mode de stimulation, les densités de courant ne se
répartissent pas de la méme maniére. Lorsque la stimulation est lente comme lors des tests CV, les
charges se répartissent plus facilement sur toute la surface de I'électrode. Lorsque la stimulation est
rapide, les densités de courant se trouvent étre plus importantes sur les bords.

La stimulation des neurones étant réalisée avec des impulsions courtes, la méthode par fluorescence
semble étre une estimation plus réelle de la capacité a stocker des charges que la méthode par CV. Or
des lors que les électrodes sont caractérisées avec une méthode avec des stimulations courtes et
intenses, il est plus approprié de ramener les charges injectées au périmetre.

4.4 Perspectives

La nouvelle méthode de caractérisation avec colorant fluorescent a permis d’évaluer la capacité
d’injection de charge de différents matériaux et ainsi d’observer que le diamant et le Pedot sont les
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matériaux les plus prometteurs. D’autres matériaux comme le graphéne poreux (Lu et al., 2016) ou les
platines nanostruturés (Boehler et al., 2015; Heim et al., 2012) pourraient étre caractérisés grace a
cette nouvelle méthode.

On a pu observer que les valeurs d’injection de charge obtenues par CV sont bien supérieures aux
valeurs obtenues grace la nouvelle méthode. Cela est principalement d( a la différence de vitesse avec
laquelle le courant ou la tension évolue a la surface de I'électrode lors des deux manipulations. Afin de
valider notre choix d’utiliser la nouvelle méthode pour obtenir la capacité d’injection de charge, il
pourrait étre intéressant d’utiliser la méthode du potentiel transitoire afin de comparer les valeurs
obtenues par les deux méthodes. Cela permettrait d’évaluer si la nouvelle méthode est plus ou moins
sensible que la méthode du potentiel transitoire.
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5 Conclusion

Dans cette these I'objectif final était la création d’un implant intra-cortical permettant d’enregistrer
I"activité de neurones individuels. Il existe aujourd’hui de nombreux implants neuronaux utilisés pour
enregistrer les potentiels d’actions. Tous ces implants ont des caractéristiques bien différentes. Entre
les implants rigides facilement implantables et les implants souples plus difficiles a implanter et les
différentes densités d’électrodes, aucun ne permet aujourd’hui d’enregistrer un grand nombre de
neurones sur une trés longue période de temps. Certains permettent d’enregistrer sur du trés long
terme le méme neurone comme l'implant conique de Kennedy mais ne permet pas de réaliser de la
haute densité. Le Utah Array permet d’enregistrer de nombreux neurones simultanément mais ne
permet pas de suivre chague neurone sur une durée tres longue a cause de sa rigidité. Pour tenter
d’enregistrer sur le long terme un grand nombre de neurones, de nombreuses équipes ont réalisé des
implants flexibles de petites dimensions dotés de plusieurs électrodes mais aucun n’est encore utilisés
en clinique de maniére récurrentes.

Nous avons donc lors de cette these tenté de réaliser un implant répondant a tous les criteres
nécessaires pour enregistrer un grand nombre de potentiels d’action simultanément de maniére stable
dans le temps. L'implant doit étre fin, flexible, biocompatible, haute densité, performant
électriquement, stérilisable, avec une bonne connectique, résistant mécaniquement et chimiquement
et implantable. Tous ces aspects ont été étudiés dans cette thése afin de trouver une solution viable
pour remplir le cahier des charges assez complexe.

La géométrie de I'implant a donc constitué le premier axe de travail dans cette these. Nous avons
essayé de trouver la forme d’implant la plus compléte possible. Différentes versions ont été
nécessaires afin d’optimiser le design du dispositif. Deux premiéeres versions d’implant comportant 256
électrodes ont été réalisées, I'un étant un implant destiné au rat et I'autre au mini-porc. Ces premiers
implants hautes densités devraient permettent des enregistrements corticaux sur de nombreux sites
avec leurs 16 tentacules comportant 16 électrodes chacune. Les électrodes sont toutes situées a
I’extrémité d’un fil trés fin libre de ses mouvements. L'un des problémes majeurs de cet implant est sa
connexion a la station d’enregistrement. Le connecteur de I'implant nécessite la création d’un cable
spécial pouvant se clipper sur I'implant. Une fois le cable terminé, les implants devront étre
caractérisés.

En paralléle du développement de ce cable, nous avons choisi de concevoir de nouveaux implants avec
une connectique plus « standard ». Ces nouvelles versions comportaient 64 électrodes et pouvaient
étre connectées a la station d’enregistrement grace a un connecteur ZIF. Le processus de fabrication
des implants a évolué tout au long de la thése I'objectif étant de trouver un processus rapide et
répétable. Pour cela les gravures des métaux ont progressivement toutes été réalisées par plasma.
Nous avons fait le choix d’utiliser de la SU-8 pour l'isolant pour sa flexibilité et du platine pour
I’électrode pour sa bonne tenue a la corrosion. Afin d’augmenter la résistance mécanique de I'implant,
I'utilisation de polyimide est une option que nous envisageons en collaboration avec I'ESIEE. De plus,
comme on a pu l'observer dans le dernier chapitre, le PEDOT et le diamant poreux sont beaucoup plus
performants que le platine. Il serait donc intéressant de déposer du Pedot sur nos électrodes pour
commencer. Le processus de fabrication du diamant étant plus complexe, I'intégration du diamant
pourra étre envisagée dans un second temps. L'utilisation de nouvelles techniques de fabrication a
I'image de I'impression de pistes directement sur le polymere isolant pourrait permettre d’accélérer
la fabrication des implants.
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Un point important de I'implant est sa fragilité mécanique. L’ajout d’une fine couche de PLGA et d’un
film de polyimide a permis de consolider I'implant. Pour éviter la détérioration du connecteur ZIF de
I'implant (qui est inséré dans un ZIF) lors des multiples séances d’enregistrement, un circuit imprimé a
été créé. Cette petite rallonge connectée a I'implant grace a I’ACF permet de pouvoir connecter et
déconnecter I'implant d’un ZIF a de nombreuses reprises sans endommager I'implant. La connexion
entre I'implant et le Cicor n’est pas encore optimale. En effet, entre la difficulté d’aligner proprement
I'implant et le Cicor lors de la connexion et le manque d’assurance d’une bonne montée en
température de I’ACF lors du thermopressage, tous les implants ont une connexion de qualité variable.

Les implants ont été caractérisés afin de vérifier le bon fonctionnement de I'implant. Le test de la
passivation a montré les premiéeres limites de I'implant. Les fils trop fins (11 et 20 um de large) ne sont
pas parfaitement isolés et des bulles ont pu étre observées suite a I’envoi de pulse de tension au borne
des électrodes. Comme on a pu observer un nombre croissant de bulle se créer le long des fils apres
les pulses successifs, on peut émettre I’'hypothése que les stimulations ont détérioré I'isolant. D’autres
tests seront effectués sur les implants afin de s’assurer du probléme. Ces premiers résultats nous
poussent a envisager de réaliser des fils plus larges (30 um ou plus) pour la nouvelle génération
d’implant.

Les impédances, les bruits ainsi que la voltamétrie cyclique ont permis de montrer que certaines
électrodes de certains implants avaient des caractéristiques électriques intéressantes. Une premiere
mesure des impédances directement sur I'implant (sans le Cicor) donne des impédances autour de 710
KOhm, des valeurs bien inférieures aux électrodes en platine plat de la littérature. Ces valeurs peuvent
étre la conséquence des nanostrutures présentes sur les électrodes en fin de processus de fabrication.
Ces nanostrutures créées par IBE augmente la surface développée de I'électrode et ainsi fait diminuer
I'impédance. Ces nanostrutures ont été étudiées a I'EDX, et ce dernier laisse penser qu’un résidu
d’aluminium est présent sur ou dans les nanostructures de platine. Des tests avec d’autres matériaux
qgue I'aluminium (qui sert de masque pour réaliser la forme de I'implant) seront réalisés. Les bruits et
les impédances des électrodes sont variables d’un implant a I"autre. Nous supposons que cette
variabilité provient de la connexion entre le Cicor et I'implant comme expliqué précédemment. Les
nouveaux Cicor devrait nous permettre de vérifier cela. Pour les meilleures électrodes, nous avons une
impédance autour de 500 KOhm et un bruit autour de 6 UV ce qui correspond aux valeurs de la
littérature pour des électrodes en platine plat de 16 um. La faible valeur d'impédance pouvait laisser
présager des valeurs de bruit plus faibles. La mauvaise connexion implant/Cicor est peut-étre a
I'origine de ce décalage. Pour remédier a cela, de nouveaux Cicors vont étre fabriqués qui seront
transparents afin de garantir un meilleur alignement. Pour assurer une bonne montée en température,
les implants seront connectés apres avoir placé sur une feuille en plastique (et non sur un wafer
silicium) pour éviter toute dissipation de chaleur. L’utilisation d’autres connecteurs industriels est aussi
envisageable pour faciliter la connexion entre le cicor et la carte d’enregistrement. La voltamétrie
cyclique nous permet d’observer que nos électrodes se situent entre le platine plat et le platine noir.

Une fois I'implant caractérisé, nous devions trouver la meilleure solution pour insérer les électrodes
dans le tissu cortical. Trois méthodes d’insertion ont été testées. Une méthode magnétique ne nous
donnant pas satisfaction car les forces créées n’étaient pas assez importantes. Une autre méthode
consistant a encapsuler les électrodes dans une pointe biodégradable rigide a donné de premiers
résultats intéressants. Des pointes en PLGA ont été réalisées via différents processus de fabrication
mais aucun n’a donné de tres bons résultats. Les pointes les plus réussies (c’est-a-dire les plus fines et
rigides) ont été réalisées par découpe laser mais la largeur des pointes reste importante et un bourrelet
se forme sur les bords de la pointe a cause de la température du laser. L’utilisation d’un laser plus fin
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pourrait étre une solution. D’autres tests pour graver le PLGA par plasma seront aussi testés. Malgré
la taille encore importante des pointes en PLGA, linsertion avec [l'utilisation des pointes
biodégradables pourrait étre testée. L’'insertion avec un véhicule de transport est la dernieére méthode
a avoir été testée et a été choisie pour insérer les électrodes. Le collage des tentacules sur le fil peut
encore étre optimisé. Lors de l'insertion des fils dans le cortex de rat, les tentacules se détachent
parfois du fil. Pour éviter cela, la soudure au PEG doit étre réalisée au dernier moment. L'utilisation de
la soie est aussi une perspective intéressante. Réaliser et positionner les pointes en soie avec une
grande précision par photolithographie semble aussi étre une vraie option viable.

Suite a I'implantation des tentacules dans le cortex de rat, des premiers enregistrements chez des rats
anesthésiés ou en mouvement ont montré de I'activité neuronale provenant de certaines électrodes.
En effet, des potentiels de champs locaux ont été enregistrés suite a des stimuli sensoriels (pressions
exercées sur le dos de I'animal). Des potentiel d’actions ont été enregistrés par des électrodes sur un
rat implanté depuis plus de 2 semaines. Il n’a pas été possible de faire de lien entre le comportement
de I'animal et les potentiels d’actions enregistrés. Lors des futures implantations, il sera intéressant de
cibler des zones motrices afin de pouvoir corréler les enregistrements et les mouvements du rat.

Le cerveau de certains rats implantés a été soumis a une étude par immunomarquage. Les premiers
résultats ont permis d’analyser le comportement du tissu nerveux autour de I'implant. Les premieres
expériences montrent qu’un morceau de SU-8 de taille trop important crée des cicatrices gliales et
active la microglie. Sur les coupes de cerveau de rats implantés, le tissu autour des fils de I'implant
semble étre nécrosé. Cela peut étre di a la présence d’hémopatch. Des regroupements astocytaires
ainsi que d’importantes communautés de macrophages sont présents autour des fils de I'implants. Il
reste a déterminer la cause de cette inflammation qui pourrait étre la méthode d’implantation ou la
casquette déposée lors de la chirurgie. Afin de confirmer les premiers enregistrements et les premiéres
observations du tissu autour de I'implant, de nombreux rats devraient étre implantés. Les électrodes
devraient étre insérées précisément grace a un descendeur.

Bien que lI'implant de départ ait comme objectif d’enregistrer I'activité corticale, il serait tres
intéressant de pouvoir les utiliser pour stimuler les neurones. Or la stimulation requiert certaines
exigences concernant I’électrode. Il est important de stimuler avec suffisamment d’intensité tout en
évitant d’endommager les cellules. Pour cela, le matériau et la topographie de I'électrode sont tres
importants. Nous avons comparé les différents matériaux utilisés pour la stimulation neuronale grace
a plusieurs méthodes. Les impédances, les bruits ainsi que les capacités d’injection de charge ont été
évalués pour chaque matériau. Nous avons évalué une nouvelle méthode pour obtenir la capacité
d’injection de charge. Cette technique repose sur I'utilisation d’un colorant fluorescent qui change de
fluorescence en fonction du pH. Tous les matériaux ont été testés avec cette méthode et par
voltamétrie cyclique. La méthode par voltamétrie cyclique donne des valeurs de capacité d’injection
de charge bien supérieures aux valeurs obtenues avec la nouvelle méthode. L’étude a aussi confirmé
que le diamant ainsi que le PEDOT sont les matériaux les plus performants pour stimuler efficacement.
Pour finir, nous avons observé que plus le pulse utilisé pour stimuler est rapide plus la densité de
courant est importante sur les bords de I'électrode. De nouveaux matériaux pourront étre testés avec
la nouvelle méthode. De plus, il serait intéressant de comparer la sensibilité de notre méthode et de
la méthode par mesure du potentiel transitoire.

Les implants corticaux développés aujourd’hui ne répondent pas complétement a tous les besoins. En
effet, ils ne permettent pas d’enregistrer et de stimuler simultanément de nombreux sites sur le tres
long terme. L’arrivée de nouveaux outils combinant diverses technologies capables d’enregistrer et de
stimuler les neurones sans provoquer de réactions immunitaires permettraient de réaliser des cartes
d’actvivités cérébrales trés complétes. Le développement d'outils d’optogénétiques a ouvert de
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nouvelles possibilités. L'intégration de systémes optiques et microfluidiques dans les implants offrent
également de nouvelles opportunités (Canales et al., 2015; Lee et al., 2015). L'enregistrement et la
stimulation des neurones a distance est également un nouvel axe de recherche trés prometteur (Seo
et al.,, 2015). Certains matériaux, avec leurs propriétés, peuvent convertir des stimuli optiques,
acoustiques et magnétiques en signaux biologiques, et inversement ce qui offrent de belles
perspectives.
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6 Annexe
6.1 Annexel:ZIF

0.2 mm Pitch, 0.9 mm Height FPC Connectors
FH43B Series

The staggered lead structure simplifies PCB mounting and provides
alow profile height of 0.9 mm and a 2.77 mm mounting width depth.

Fig 1.

HWFeatures FH43B differential impedance

1. 0.2 mm pitch low profile bottom contact | 3% tme (20-60%)
FPC connector

Maximizes space with contact pitch of 0.2 mm, a mated el
height of 0.9 mm, and mounted depth of 2.77 mm.

*45% reduction in occupied PCB area R - U

*55% reduction in weight B T U O o ]

(Compared to our 0.3 mm pitch FH26 Series 51 position connector) g [

2. Easy PCB mounting
The PCB leads use 0.4 mm pitch and are staggered
which simplifies the PCB mounting process.

3. Supports high-speed transmissions L B BN
By utilizing differential pairs of identical contacts
(even - even contact or odd - odd contacts) these
connectors are able to provide superb transmission
characteristics and supports eDP (ver. 1.3), MIPI
(D-PHY), HDMI (ver 1.3), and USB (3.0) standards.

4. Molded structure aids PCB layout
The bottom of this connector is enclosed by a fully
molded structure that protects the contacts and removes
any restrictions from PCB patterning and layout design. P -

5. Rotating one-touch ZIF mechanism O/ s
The one-touch rotating ZIF mechanism is easier to //////;,
operate and works with a light force, and a clear tactile
click is delivered upon the successful completion of the
mating process. FP

6. Easy FPC insertion
The FPC aligning mechanism holds onto the FPC Wit o 5*'9'@;5 J

|
&

Spec MIN - 850bm

mmpedance(@200ps rise time(10-90%)

prior to locking the actuator. ELee e
7. Insertion check window Pre 1€ cp, L
There is a cutout on the actuator that allows you to 2. & f%

..'HOJ

visually inspect the FPC to make sure that it is locked
into place, preventing incorrect insertion of the FPC. Ly /,,m

8. Accepts standard 0.2 mm thick FPC , M
This connector accepts standard 0.2 mm thick FPC. ///////////////A

(A stiffener with adequate strength will prevent FPC
deformation and ease insertion and mating.)

9. Halogen-free available (FH43BW Series)
The connector does not use chlorine and bromine
exceeding standard limits. (FH43BW Series)
*kDefined in accordance with IEC61249-2-21

Br 900ppm or lower, Cl 900ppm or lower, Br + CI
1,500ppm or lower

10.Available for 500 pieces packaging

Although the normal product is 5,000 pieces per reel,
500 winds per reel is also available. "?P o
(Emboss reel external diameter is $180mm.) % :

retention system
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6.2 Annexe 2 : Fabrication

Dépot CVD
Le matériau souhaité est
évaporé sous vide dans une
porte-substrat enceinte, le vide permettant aux
substrat "—0000 40—  couche mince déposée particules d'atteindre

directement le substrat ou elles
se condensent a ['état solide

E= - | Vapeur du materiau
| (figure 119).

l— faisceau d'électrons Le matériau a évaporer est placé
dans un creuset en Cuivre ou il
est chauffé par un faisceau

€ chambreavide  y4lectrons émis par un filament
de Tungstene et défléchi par un

aimant permanent.

canon a électrons

Figure 119 : Schéma de principe du dépét CVD

Photolithographie

La résine a les propriétés de polymériser ou non lorsqu'elle est insolée par des rayons ultra-violets
(figure 120). Cette technique utilise les UV pour transférer une forme géométrique d'un photomasque
a une "résine photosensible" sur le substrat. La résine peut étre positive ou négative. Lorsqu'elle est
négative, la résine insolée par les UV polymérise et pendant le développement de la résine, la résine
insolée reste tandis que le révélateur enléve la résine vierge d’exposition aux UV. Dans le cas positif,
le contraire se produit, et la résine insolée est alors gravée par le développeur.

© Expose photoresist

N 'amﬂ
Photomask @

Master mold

Exposed pattern © Develop
Spin-coated photoresist

photoresist

Silicon wafer

Figure 120 : Schéma de principe de la photolithographie (http://biomechanicalrequlation-lab.org/photolithography/)
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Il existe la photolithographie laser qui permet de réaliser des lithographies sans masques. Le dessin
désirée doit étre envoyé a la machine. Un laser va ensuite balayer la zone désirée et va faire
polymériser la résine. Le laser peut avoir différentes tailles (de 1 a 15 um) ce qui va jouer sur le détail
des motifs a dessiner et sur le temps de balayage du laser. La lithographie laser est utilisé pour tester
différents motifs sans avoir besoin de réaliser un masque physique en chrome.

Gravure par faisceau d’ion

La gravure ionique (IBE) grave le matériau de la cible par bombardement avec des énergies ioniques
dirigées et controlées avec précision (figure 121).

Une source d'ions génere un large faisceau d'ions dirigé vers le substrat (ou le produit a structurer).
Les ions sont générés dans une chambre de décharge ol les atomes d'un gaz (Argon) sont ionisés par
un bombardement électronique d’électrons. Les électrons sont émis par un filament de cathode et
recueillis par I'anode. Un champ magnétique est utilisé pour contenir les électrons et augmenter la
probabilité d'ionisation. Le bombardement d'électrons avec des atomes de gaz forme un gaz ou un
plasma conducteur. Une grille polarisée négativement est utilisée pour accélérer les ions qui traversent
la grille pour former le faisceau ionique. Le courant et la tension du faisceau peuvent étre contrélés
indépendamment pour obtenir I'énergie ionique souhaitée et la densité de courant du faisceau.

Un vide de 10-6 Torr a 10-5 Torr est créé avec une pompe primaire et une pompe moléculaire a vide
poussé. Le vide est nécessaire pour produire le plasma a faisceau d'ions et pour minimiser la
contamination du substrat pendant le processus de gravure.
Le substrat est généralement monté sur un ensemble rotatif. Plusieurs axes de rotation sont utilisés
pour obtenir un profil de gravure uniforme et pour controler également I'angle d'incidence du faisceau
d'ions.

Gas Ring
for CAIBE — ]

Shutter

Substrate Holder

Cl,, CF,, CHF;

Figure 121 : Schéma de principe de I'IBE
(https://plasma.oxinst.com/campaigns/technology/ibe/)
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Gravure a couplage inductif

La gravure ICP-RIE est basée sur |'utilisation d'une source plasma a couplage inductif (figure 122).
La source ICP génere un plasma haute densité en raison du couplage inductif entre I'antenne RF et le
plasma. L'antenne, située dans la région de génération du plasma, créée un champ magnétique RF
alternatif et induit des champs électriques RF, qui dynamisent les électrons qui participent a
I'ionisation des molécules de gaz et des atomes a basse pression. En raison de I'absence de champ
électrique a proximité des parois du réacteur, il n'y a pratiquement pas de bombardement ionique ni
d'érosion des parois.

La principale différence entre ICP RIE et RIE est |la source de puissance RF ICP séparée et connectée a
la cathode qui génére une polarisation CC et attire les ions vers la plaquette. Les matériaux sont gravés
a l'aide d'un plasma chimiquement réactif dans des conditions de basse pression, potentiellement
associé a une attaque chimique induite par des ions.

GAS ICP
POWER

M)
Y

(oI I I I -~ W—

0000

L- L i

Figure 122 : Schéma de principe de
rice
(https://plasma.oxinst.com/campaig
ns/technology/icp)
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6.3 Annexe 3 : ACF

3M™ Anisotropic Conductive Film 7371

Product Description

3M™ Anisotropic Conductive Film (ACF) 7371 is a heat-
bondable, electrically conductive adhesive film. The
unbonded film is slightly tacky at room temperature and
consists of a thermoset-elastomer and thermoplastic
adhesive matrix randomly loaded with conductive
particles. These particles allow interconnection of circuit
lines through the adhesive thickness, but are spaced far
enough apart for the product to be electrically insulating
in the plane of the adhesive. Application of heat and
pressure causes the adhesive to flow and to bring the
circuit pads into contact by trapping the conductive
particles. The adhesive rapidly cross-links at modest
bonding temperature and pressure. 3M ACF 7371 may
be used to bond a flexible printed circuit to another
flexible printed circuit or to a plastic touch screen or
plastic flat panel display device.

Construction
General Properties

Property Value

Adhesive Type Thermosetting Type

Particle Type Gold-Coated Polymer

Particle Size 10 micron

Liner Type Polyester Film with Silicone Release
Adhesive Thickness 25 micron

Liner Thickness 50 micron

Confidentiel

Typical Physical Properties and

Performance Characteristics

Note: The following technical information and data should
be considered representative or typical only and
should not be used for specification purposes.

Design Requirements

Property Value Units
Minimum Space Between 100 micron

Conductors 4) (mil)
.. . 200 micron

Minimum Pitch ®) (mil)
Minimum Pad Area 0.4 4. mm
(160) (sq. mil)

Ambient Physical Properties

Property™ Test Substrates Value Test Method
ot | Fecte | <zomoms szt
ot | P | <zonomms s zsie
Peel Strength l?&’;&&};ﬁ] > 700 gf/om | 3M TM-2313®
Peel Strength Agf\lﬁi;;(’ﬂE-'l'{‘l > 600 gf/cm | 3M TM-2313®
Peel Strength | "% | > 000 g/em | 3MTM-2313°

1) For a given application, values may differ depending on particular substrate
material or type of circuitry.

12) Measured for gold/nickel/copper polyimide flex circuits bonded to printed
circuit board. Contact overlap area was 0.38 sq. mm. Pad pitch was 500
microns.

3 3M intemal test method TM-2314 based on IPC 650 - Section 2.6.24. The
flex has the shorting strap located near the bond-line to approximate a
4-wire test structure and eliminate most extraneous resistance in the
measurement due to the circuit lines.

14 Measured for gold/nickel/copper polyimide flex circuits bonded to silver-
ink/indium-tin-oxide/polyester. Contact overlap area was 2.0 sq. mm. Pad
pitch was 2 mm.

1®) Measured for gold/nickel/copper polyimide flex circuits bonded to indium-
tin-oxide/polyester. Flex circuit pitch was 500 microns.

(6) 3M intemal test method TM-2313 based on IPC 650 - Section 2.4.9.1.

M Measured for gold/nickel/copper polyimide flex circuits bonded to bare

polyester. Flex circuit pitch was 2 mm.
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6.4 Annexe 4 : Autoclave
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6.5 Annexe 5 : Kapton

Bondplus Electrical Tapes hi-bond
The Bondplus +- range of high performance electrical tapes feature =

high quality films and foils coated to precise coat-weights with silicone,

acrylic and electrically conductive adhesives.

These tapes are suitable for the most demanding of applications within the electronics
industries with a wide range of uses, suitable for die- cutting to precise tolerances for
intricate surface protection and masking application.

HB 830,HB 830FL,HB 930, HB 833

High temperature masking, no adhesive residue. Masking terminals on PCB. Very High
temperature resistance 250 °C surface protection applications. High temperature
clamping, 200 °C, heat resistance, clean removable.

HB 830 HB 830FL HB 930 HB 833
Carrier Polyimide | Polyimide | Polyimide Polyimide
Adhesive Silicone Silicone Silicone Double | Silicone

Sided

Colour Amber Amber Amber Amber
Thickness Carrier 25 25 25 25
Thickness Total 70 70 100 40
Peel Adhesion (g/25mm) 700 700 600 40
Tensile Strength (kg/mm2) =7 =7 = =7
Elongation % =50 =50 = 50 =50
Temperature Resistance °C 250 °C 250 °C 200 °C 250 °C
Dielectric Breakdown (kv) 8
Electric Resistance (%.CM)

Applications

Electrical insulation

E.M.I. / R.F.I. shielding

Fixing Static laminators
Clamping at high temperatures

Anti-static applications

P.C.B. Masking

Surface protection

Splicing of silicone-coated films, papers
Bonding to high temperature surfaces.
Bonding to low energy surfaces.
Conductive connection & fixing

Powder coating masking

Metal process masking (electroplating)
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Membrane switch and keypad applications

etc.
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6.6 Annexe 6 : Chirurgie

Chirurgie
Anesthésie et mise en place dans le cadre

L’animal subi d’abord une induction anesthésique a l'isoflurane (4%). Ensuite, le rat est pesé. Le poids
de I'animal permet de calculer la dose d’anesthésiant a injecter a I'animal. L’anesthésiant est un
mélange de xylazine et kétamine : cent microlitres de xylazine (5mg/kg) pour 900 microlitres de
kétamine (100 mg/kg). Il faut injecter a I'animal une dose de 10 ul pour 100 g. Une demi-dose est
ensuite injectée dés lors que d’éventuels signes de réveil chez I'animal sont perceptibles.

Aprés I'anesthésie, le rat est rasé au niveau du crane et positionné dans un cadre stéréotaxique (figure
123). Deux barres sont insérées dans les oreilles de I'animal afin de bien fixer le crane de I'animal.

Figure 123 : mise en place de I'animal dans le cadre stéréotaxique
Craniotomie

Suite a I'administration d’un anesthésiant local (lidocaine (100 pl/rat), nous incisons la peau au scalpel.
Ensuite I'os est dégagé a I'aie d’'un coton tige. Une dremelle est ensuite utilisée pour réaliser une
craniotomie. Des passages successifs de |'outil suivant une trajectoire rectangulaire permet de créer
un volet osseux qui est ensuite retiré pour avoir acces au cerveau. La craniotomie est faite sur
I’'hémisphere droit de I'animal. Elle représente un rectangle de 0,7 mm par 0,9 mm entre le sillon
central et la créte osseuse. Une fois le volet osseux retiré (figure 124), la dure mére est retirée afin de
faciliter I'insertion des électrodes flexibles dans le cortex.

Figure 124 : Craniotomie réalisé a la dremell
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Fermeture du site

Dés lors I'insertion des tentacules terminés, il faut couvrir le site de 'opération afin d’éviter que les
électrodes bougent, que I'implant s’endommage et que le site s’infecte.

Figure 125 : Passage du cicor dans la casquette aprés implantation

Le volet osseux est remplacé par un hemopatch faisant office de premiere couche protectrice. Ensuite
une casquette sur mesure imprimé par impression 3D est posée sur le crane de I'animal (figure 125).

La casquette a plusieurs fonctions distinctes. Elle doit protéger I'implant et la zone de craniotomie tout
en laissant passer le cicor pour permettre la connexion avec la carte PCB. Plusieurs stratégies ont été
testées en fonction des différentes versions des implants et de la présence ou non du cicor. Comme
au départ nous souhaitions insérer le connecteur de I'implant directement dans la carte PCB (le cicor
n’existait pas), nous voulions laisser la carte PCB sur le rat en continue. En effet, connecter et
déconnecter I'implant de la carte endommagerait beaucoup trop le connecteur de I'implant étant
donné sa fragilité.

La casquette alors congue était trés volumineuse 35x28x21 mm (voir figure 126) ce qui pourrait
entrainer de gros désagrément pour I'animal.

Figure 126 : Casquette rat premiére version

Suite a la conception du Cicor, nous avons envisagé la conception d’'une nouvelle casquette moins
volumineuse. Etant donné que connecter et déconnecter le cicor de la carte PCB était possible avec le
cicor (beaucoup plus résistant que le connecteur de I'implant), seul I'implant ainsi que le cicor vont
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rester en permanence sur le rat. La carte PCB ne sera connectée qu’aux moments des enregistrements.
La nouvelle casquette ne doit donc contenir que I'ensemble implant/cicor (voir figure 127). Cette
version comporte des murets intérieurs permettant d’attacher le cicor afin que celui-ci ne bouge pas.
Le probléme majeur de cette casquette est sa hauteur (15 mm) beaucoup trop importante. Le bien-
étre du rat pourrait étre mise a mal avec une structure aussi grande sur le crane.

Figure 127 : Casquette rat version 2

Une nouvelle version de casquette a donc été congue avec des dimensions optimisées. Comme le
montre la figure 128, la nouvelle casquette posséde des dimensions (19x14x5 mm) bien inférieures
gue les autres casquettes. On observe qu’une moitié de la casquette est couverte, la craniotomie sera
positionnée sous ce « toit ». Le cicor sortira du coté ouvert. On observe deux extensions au fond de la
casquette qui serviront pour visser la casquette dans I'os du rat. Les 4 petits trous sur le dessus de la
casquette permettent de fixer le chapeau protecteur ou la carte PCB lors des enregistrements.

Figure 128 : casquette rat version optimisée, avec (a gauche) et sans chapeau protecteur (a droite)

La forme minimaliste de la casquette permet de ne pas trop perturber le comportement du rat. Ainsi
il est aussi possible de mettre 2 rats implantés dans la méme cage. Pour les études comportementales
il est important que le rat ne soit pas isolé.

La casquette est d’abord fixée au crane par I'intermédiaire de 2 vis auto-perforantes. Une colle est
ensuite appliquée autour de la casquette sur la zone de contact entre la casquette et I'os. La casquette
est ensuite remplie de ciment dentaire afin que tout soit stable. La derniere étape consiste a rajouter
un chapeau sur la casquette. Le chapeau a pour role de protéger le cicor de tout dommage.
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6.7 Annexe 7 : Protocole d'immunomarquage

Les animaux sont sacrifiés par une dose létale de kétamine/xylazine (200 mg/kg et 10 mg/kg) ou de
doléthal (150 mg/kg), puis perfusés par voie transcardiague avec une exsanguination par solution de
PBS héparinée suivie de formaldéhyde a 4%. Les animaux sont ensuite décapités et les tétes sont
conservées pendant 48 heures dans la méme solution afin de bien fixer les tissus puis rincés avec du
PBS.

Dissection :

La casquette sera ouverte par chauffage et I'némopatch sera délicatement éliminé avec des ciseaux
sous une loupe. Les fils reliant I'implant au cicor seront coupés en faisant attention de ne pas pousser
ou tirer les électrodes dans le tissu fixé. Le cerveau portant I'implant sera alors séparé du crane.

Le cerveau est placé dans un bain de PBS. Des tranches de 100 um ou 50 um sont coupées avec un
vibratome (VT1200S, Leica Biosystems, Allemagne).

Immunomarquages :

Les coupes de tissu sont bloquées avec une solution de PBS contenant 2% BSA et 0,2% Triton-X100
pendant 1 heure a température ambiante. Elles sont ensuite incubées pendant 48 heures a 4°C en
présence d'anticorps primaires dilués a 1:200 permettant de détecter la microglie (anti-lbal, Wako
Chemicals, USA), I'astroglie (anti-GFAP, Abcam, Cambridge, UK), neurofilament (anti- NF200, Abcam,
Cambridge, UK), la rupture de la barriere hémato-encéphalique (anti-IgG de rat, Abcam, Cambridge,
UK), la laminine (Abcam, Cambridge, UK).

Les coupes sont alors rincées trois fois pendant 1 heure avec du PBS puis incubées avec différentes
combinaisons d'anticorps secondaires dilués a 1:1000 d'dne conjugués a I'Alexa Fluor (tous les
anticorps secondaires proviennent de Abcam, Cambridge, UK, sauf AF546 anti-IlgG de lapin, AF546
anti-lgG de chévre, AF546 anti-IlgG de souris, AF647 anti IgG de lapin (Invitrogen, Carlsbad, USA)
pendant 48 heures a 4°C.

Les coupes sont rincées trois fois pendant 1 heure avec du PBS et montées avec du Vectashield (Vector
Laboratories, Burlingame California, USA).

Les lames sont observées avec un microscope confocal a haute résolution Airyscan (LSM 710, Carl Zeiss
Microscopy, Allemagne).
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