CAPITOL 4

AVALUACIO I OPTIMITZACIO DELS
MICROELECTRODES

En aquest capitol es presenten els resultats de |’avaluacio dels microelectrodes
desenvolupats i el seu potencial envers aplicacions en el camp de les neuroprotesi. Per
a la realitzacio d’ aquest treball ha estat necessaria la col-laboracio d’equips medics
que realitzin les tasques d’implantacio i test dels dispositius ‘in vivo’. En el nostre cas
hem tingut la col-laboracio de ['equip meédic del Grup de Neuroplasticitat de la
Universitat Autonoma de Barcelona.

També s’ha estudiat la possibilitat de la realitzacio d’aquests tipus de
microelectrodes amb altres materials biocompatibles com a dielectric (resines de

poliureta i epoxis).
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4.Avaluacio i optimitzacio dels

microeléectrodes.

Els microeléctrodes desenvolupats en aquest treball s’emmarquen dins dels diferents
projectes de recerca biomédica realitzats en el Grup de Transductors Quimics del
Institut de Microelectronica de Barcelona pertanyent al Centre Nacional de
Microelectronica (IMB-CNM). Cal destacar dos d’ells on la tasca fonamental ha estat el
desenvolupament de nous formats de microeléctrodes implantables: (Microsystems
Visual Prothesis (UE, ESPRIT, LTR 22257)) i NEUROELEC ("Interfases
Neuroelectronicas: microeléctrodos y circuiteria associada para registro y estimulacion

de SNP" ( TIC2000-1398-C03-01)).

L’objectiu fonamental d’aquests projectes ha consistit en el desenvolupament
d’eléctrodes per la seva aplicacio en el registre de senyals i I’estimulacid eléctrica en
sistema nervids periferic (SNP). Les neuroprotesi actuals (enteses com sistemes
desenvolupats per millorar el funcionament de parts del sistema nervids en pacients amb
lesions neurologiques) es basen fonamentalment en la capacitat de provocar
artificialment 1’aparici6 de potencials d’accio en els axons de les cél-lules del sistema
nervios (neurones). Aquesta capacitat d’evocar potencials d’accid es coneix amb el
nom d’estimulaci6 eléctrica funcional, i depén del punt en que s’apliqui pot provocar
efectes diversos: respostes motores si I’estimulacié afecta a fibres que formen els
muscles, sensacions si afecten a fibres sensorials, o inclos a I’inhibicidé de sensacions

com es el cas de les neuroprotesi utilitzades en el tractament del dolor.

Tota neuroprotesi consta d’un conjunt d’eléctrodes i una certa circuiteria que
s’encarrega de realitzar les funcions basiques d’acondicionament del senyal i generacid
de senyals d’estimulacio, a la vegada que permeten a I’individu portador de la protesis

un cert grau de control voluntari d’aquesta.

La forma, composicio6 i disseny dels electrodes varien segons del lloc a on s hagi

d’aplicar I’estimulacio. En el cas concret de nervis periferics es fan servir eléctrodes bi-
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o tri-polars de plati, iridi o altres materials biocompatibles envoltats per un cuff que es
col-loquen paral-lelament al nervi a estimular i es fixen en un o varis punts de sutura de

manera que la fixaci6 es rigida [1].

Un dels aspectes claus no resolts fins a [’actualitat per les neuroprotesi es la
d’aconseguir un nivell de selectivitat a la fibra nerviosa per poder d’aquesta manera
controlar la forca de la resposta muscular desitjada 1 el muscul que ’exerceix i del
control nervids. L’habilitat per estimular fibres nervioses tan selectivament com sigui
possible requereix baixar d’escala tecnologica i augmentar la complexitat dels dissenys
dels microelectrodes, implicant la necessitat d’una instrumentaci6 més complexa. En
aquest punt, la innovaci6 més immediata necessita de la microelectronica i del us de

microtecnologies de fabricacio.

A T’actualitat 1 de moment només a nivell de laboratori d’experimentacié animal es
treballa intensament amb eléctrodes tipus cuff, construits de silicona i amb petits
contactes de plati (o altres metalls) que constitueixen els punts d’estimulacié i que es
col-loquen al voltant del nervi [2]. Aquests implants al voltant de nervis periferics
permeten el registre de potencials d’accié composats, evocats per estimulacio electrica
proximal [3]. Perd degut a variacions de I’impedancia tisular, I’amplitud dels potencials
registrats i la velocitat de conduccidé mesurades presenten una gran variabilitat a llarg de
I’estudi [4,5]. Aquests estudis s’han realitzat utilitzant eléctrodes cuff fabricats
manualment, mitjancant la distribuci6 de petits quadrats de plati de menys de 1 mm?” de
superficie entre dos fulles de silicona, amb una d’elles estirada préviament. La tensio
mecanica creada per aquesta fulla fa que I’estructura tendeixi a enrotllar-se d’una
manera natural. Posteriorment, el dispositiu s’implanta al voltant del nervi de treball.
Aquesta estructura confina el senyal d’estimulacié al seu interior, de manera que
assegura la no estimulaci6 d’estructures nervioses al costat del nervi objectiu, permetent
utilitzar corrents d’estimulacié menors, pensant en 1’estimulacio selectiva d’uns o altres
fascicles del propi nervi [5]. La incorporacio dels eléctrodes cuff a les neuroprotesi es
troba limitada per dos motius, el procés de fabricaci6 €s encara molt artesa 1 existeixen

dubtes raonables sobre la durabilitat dels punts de contactes [2,6].

En aquest treball s’ha trobat solucié a aquests punts amb 1’Gs d’un procés

d’electrodeposicid de plati com aspecte innovador respecte a un parametre de
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durabilitat, i amb la fabricaci6 de I’estructura amb tecnologia planar de capa prima
doncs ens ofereix un major grau d’automatitzaci6. Amb aquesta tecnologia s’augmenta
tamb¢ la sofisticacid del disseny que repercuteix en una millora de la selectivitat i
sensibilitat en I’estimulacié nerviosa i en el registre de senyal nervios. També ens
proporciona una menor grandaria dels eléctrodes, €s per aixd que podem parlar de

microeléctrodes implantables.

A més a més de l’avantatge que suposa la disminucié de la grandaria, s’ha
augmentat la densitat de contactes per microeléctrodes, de manera que es pot augmentar
la resolucio6 de la mesura i de I’estimul. Amb la introduccié d’un procés tecnologic nou
com ¢s la deposicio de plati electroquimic es soluciona el problema de la durabilitat dels
contactes metal-lics, ja que ens proporciona el gruix adient de metall transductor per
poder éssers implantats a llarg termini [6], degut fonamentalment a la capacitat de

minimitzar el fenomen de corrosio que t¢€ lloc durant els processos de neuroestimulacio.

Per I’estimulacié nerviosa existeixen treballs previs amb els que s’ha realitzat
diferent circuiteria integrada [7,8] per eléctrodes implantables tipus cuff. Aquest
consisteix en 1’aplicacié d’un corrent electric generat a I’estimulador integrat que es
transmet a ’eléctrode cuff aconseguint una resposta mecanica en la musculatura que
controla aquest nervi. Una millora important introduida és el registre dels potencials
d’acci6 compostos. Aquests viatgen pels nervis periférics de manera que controlen
I’activitat 1 es realitza ’estimulacié Gnicament quan sigui estrictament necessaria, en
funciod dels senyals neuronals detectats. Una combinacid de registre fiables dels senyals
neuronals i les técniques d’estimulacié selectiva ens podran donar, en un futur, noves
tecniques de control del dolor, o en sistemes de control de miccid/defecacid/ereccid o
també controlar de forma més natural les técniques FES (Functional Electrical
Stimulation), subministrant senyals d’estimulacidé que puguin bloquejar senyals

neuronals indesitjables quan aquestes es detectin.

Els microelectrodes tipus cuff desenvolupats permeten la creacio d’elements de
registre millors dels actuals. Per una banda existeixen estudis teorics [9] que mostren
que I’epineure (capa que recobreix tot el nervi) actua amplificant els senyals neuronals,
que viatgen per les fibres nervioses, augmentant d’aquesta forma la seva amplitud i

facilitant per tant la seva deteccid. La coberta aillant dels cuff (silicona i poliimida)
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hauria de jugar un paper similar, arribant a la conclusié que el senyal proporcionada pel
cuff es proporcional a la resisténcia extracel-lular, fent que els microelectrodes tipus cuff
siguin la tecnologia més viable pel registre a interfases neuroelectroniques croniques

[10].

Encara que els antecedents reportats sobre registre neural es troben a
comencaments dels segle XX [11], es pot dir que avui en dia, el registre extraneural de
I’activitat natural del nervi continua essent un problema sense resoldre, com s’indica en
article publicats recentment en els que es proposen nous algoritmes de tractament digital
del senyal per fer possible I’interpretacié correcte dels senyals registrats [12]. Per
exemple, en el registre usant eléctrodes tipus hook els valors d’amplitud que s’obtenen
no son més que pocs microvolts, cosa que no es troba molt lluny del soroll de
I’amplificador o el soroll térmic del propi eléctrode, que sens dubte es converteix en el

limit fonamental.

Quan el nervi es troba suspes a 1’aire o exposat en un ambient reduit amb 1’objectiu
de garantir un espai extracel-lular reduit, I’amplitud del senyal a registrar creix degut a
que simplement augmenta el cami resistiu de les corrents extracel-lulars de retorn dels
potencials d’accio de les fibres del nervi [9,13]. Els electrodes tipus cuff aprofiten
precisament aquesta reduccioé de 1’espai extracel-lular a partir de la capa de silicona i
poliimida permetent d’aquesta manera el registre a llarg termini dels senyals nerviosos
“in situ’. Es per aquest motiu que nombrosos grups d’investigacio es troben treballant

actualment en aquest tipus d’electrodes per al registre de senyals neurals [14].

4.1.Avaluacio de les interfases en neurociéencia.

Dins del test ‘in vivo’ es va realitzar I’avaluacio dels efectes dels implants a llarg
termini seguint els metodes ja publicats [15,16]. 1 es realitzara 1’avaluaciéo de la
capacitat de registre de potencials d’accié compostos (CAPs) amb un microsistema de
registre, 1’avaluacio de la capacitat d’estimulacié a través dels eléctrodes desenvolupats

1 la possibilitat d’estimulacié selectiva de fascicles utilitzant eléctrodes multicontacte.
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En I’avaluacié dels efectes dels implants a llarg termini es va estudiar 1’efecte
morfologic dels eléctrodes des d’un punt de vista passiu, és a dir implantat durant un
periode de 3 i 6 mesos perd sense submeétre’l a estimulacié continuada, ja que es va
avaluar D’efecte estructural produit per causes mecaniques (comprensié del nervi,

creixement de teixit nervios fibros, etc...).

Els estudis experimentals es van realitzar amb rates Sprague-Dawley (SD). Els
eléctrodes es van implantar en el nervi ciatic en condicions d’asepsia i sota anestésia de
pentobarbital [17,18]. Es van implantar 10 animals disposant de 10 de control (Figura
4.1) durant un periode de 3 1 6 mesos amb eleéctrodes d’entre 1.2 a 1.4 mm de diametre
intern. El cuff va ésser obert 1 emplacat al voltat del teixit del nervi ciatic del genoll de

la rata. Un cop tancat, el cuff cobreix el nervi que es manté en la seva posicid per tensio

superficial. La ferida va ésser tancada amb sutura i desinfectada.

Eléctrode implantat

Nervi ciatic

b)
Figura 4.1: a) Electrode preparat per a ésser implantat. b) Eléctrode ja implantat en el nervi
ciatic d’una rata.

El grup de rates es va seguir mensualment mitjancant test neurofisiologics no

invasius per obtenir evidéncies de possibles danys dels implants en el nervi, de tipus
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compressiu. Després de tres 1 sis mesos implantats es va avaluar la degeneracio del grau

de conduccio del senyal neural i1 del grau de funcionalitat [17].

Taula 4.1:Resultats de la compressio obtinguts dels electrodes implantats, mitjangant test

neurofisiologics.
Temps Sense Compressio Compressio Compressio
implantat compressio lleu moderada severa
3 mesos 42 % 17 % 25% 17 %
6 mesos 50 % 33 % 0% 16 %

Els diferents test neurofisiologics ens donen una idea de la resposta del nervi en
la transmissi6 del senyal neuronal. Si el senyal s’ha transmet de forma correcta, amb
una resposta per part de la rata normal es diu que no existeix compressio del nervi per
part de I’electrode. Segons la resposta dels tests neurofisioldgics es troben els estats
intermedis de la compressio lleu o moderada. La compressid severa es produeix quan

no hi ha cap tipus de resposta per part de la rata els estimuls provocats.

A la Taula 4.1 es pot veure que la compressio no es majoritaria, pero caldria en
propers dissenys aconseguir que aquesta tingués un nivell minim en el format de
moderat/severa, ja que amb més d’un 3-5 % es consideren que estadisticament els

eléctrodes imposen dany al nervi un cop implantat [15].

També es van realitzar tests electrofisiologic que permeten mesurar I’eventual
perdua de la capacitat de conduccio del senyal nervidés. Aquests consisteix en I’obtencid
d’una corba de reclutament, a on el nervi ciatic es estimulat a través de 1’eléctrode
implantat mitjancant polsos controlats en corrent a intensitat creixents i amb diferents
duracions, 1 registrant la resposta de la musculatura plantar de la rata. Amb aquestes
tests els resultats va ésser I’evidéncia de compressio en més de la meitat dels implants

realitzats, ja que disminuia la resposta plantar.
Als tres mesos un primer grup de 6 rates i els 4 restants als 6 mesos es va treure

I’implant per procedir a I’estudi histologic de les fibres de mielina dels nervis

implantats. Finalment, es va realitzar I’histologia del nervi un cop tret I’implant despres
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de 3 1 6 mesos. A la Figura 4.3 es pot veure una de les imatges histologiques obtingudes
abans d’implantar i després de 3 mesos implantat, on es pot observar que degut a la
compressio la mielina que recobreix en nervi (imatge circular més fosca) adopta una

forma de cilindre, no es totalment rodona com a I’imatge del nervi normal.

\J O\ Imatge normal

&

Nervi que ha
patit compressio
lleu

Figura 4.3: Imatges del nervi abans d’ésser implantat (a) i (b) i després de 3 messos implantat
(c) i (d) on el nodes del nervi es troben deformats. La barra indica una mesura de 10 um a les

fotografies (b) i (d).

Creixement de teixit fibrés

microeléctrode implantat

Nervi ciatic

Figura 4.2: Fotografia d’un microeléctrode després de 3 mesos implantat. S’observa el
creixement de teixit fibros entre el nervi i el microeléctrode.

A la fotografia de la Figura 4.2 es pot veure tal com queda un eléctrode després
de 3 mesos implantat. El microeléctrode s’ha recobert de teixit fibros, tant per fora com
entre el contacte metal-lic 1 el nervi, de manera que augmenta 1’impedancia al llarg del

temps entre el plati i el nervi, degut a que la conducci6 en preseéncia o no de teixit varia.
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En Dl’estudi de la impedancia amb el temps es troba que durant les primeres
setmanes 1’impedancia augmenta considerablement, posteriorment disminueix degut a
I’efecte de la corrosio del plati, fins que s’estabilitza a una impedancia superior a la

inicial [18].

Proximament s’estudiara la capacitat de 1’eléctrode d’estimular el nervi d’una
manera continua i intensa durant un periode de temps prolongat, aixi com la capacitat de
registrar senyals neuronals a través d’ells, un cop solucionat la compressi6 d’aquest

sobre el nervi.

L’estimulacio eléctrica es viable gracies a que la transmissido dels senyals
nerviosos es realitza a través de senyals eléctriques, perd aquestes no es produeixen per
pas de corrent d’electrons, tal i com es produeix en un cable eléctric, sind que es
produeix per canvi de concentraci6 d’ions de dins de la membrana cel-lular que formen

el nervis [19].

A les membranes cel-lular es produeixen intercanvis de ions entre I’exterior i
I’interior, els axons aprofiten aquesta caracteristica per crear diferéncies de potencial
electric 1 transmetre els senyals neurals. Seguint el model electric de Hodgkin 1 Huxley
[19, 20, 21] es pot modelar aquest comportament a través dels ions que intervenen en
aquests intercanvi. La concentracié d’ions sodi [Na'] és més gran fora de la membrana
dels axons que dins, i la concentracié d’ions potassi [K'] és major a dins que fora de la
membrana cel-lular, de manera que aquesta intercanvi d’ions produira una corrent que
es pot expressar mitjanc¢ant la llei d’Ohm adaptada:

Lio= gio (Vm - Eis) 4.1)

a on g, es la conductancia, relacionada amb la permitivitat ionica de la membrana i Vi,
¢s el potencial de la membrana dels axons. Per cada 16 en particular, E;s es pot
expressar amb I’equacid de Nernst:

Eis = RT ln(co) (4.2)
zF Ci

a on R és la constant de gasos ideals, T la temperatura, z €s el nombre d’electrons

intercanviats 1 F ¢s la constant de Faraday. C, i C; son les concentracions d’i6 fora i
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dins de la membrana cel-lular. Per qué es produeixi I’intercanvi, la corrent de pas dels

ions sodi ha d’ésser igual 1 en sentit contrari al pas d’ions potassi de manera que:

Ta= - Ik (4.3)

Amb les equacions 4.1 1 4.3 es pot escriure:

gNa (Vm - ENa) =- gK (Vm - EK) (44)
I aillant el valor de V.
Vi — (gna/gx) Ena + Ex (4.5)
(gna/gr) +1

Aquesta expressio ens mostra que els potencials de membrana es troben regulats
per la permitivitat de la membrana als ions potassi i sodi. Si la conductancia dels ions
sodi és molt petita, el potencial de membrana s’aproxima al potencial de potassi: Ex ~ -
60 mV, ¢és el cas menys comu. Si la conductancia de 1’16 sodi s’esdevé molt gran, el
potencial de membrana s’aproxima al potencial d’aquest 16: En, = 55 mV, aquest es
produeix durant un potencial d’accié de la membrana, és a dir quan es transmet senyal

nerviosa.

El circuit electric que descriu el comportament de la membrana del nervi i dels

axons es pot veure a la Figura 4.4 [22].

Axon Mielina

Figura 4.4: Esquema del comportament electric d'un node de Ranvier en un nervi.

Els axons tenen un comportament com una resisténcia (G,) quan es registre una

resposta induida per una diferéncia de potencial dins (V) 1 fora (Vy) del nervi.
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La membrana dels axons (mielina) es pot modelar com una capacitat i una
conductancia (resisténcia) en paral-lel que representa la permitivitat de la membrana als
ions sodi i potassi de forma variable, ja que aquesta ens varia segons les condicions de
I’estimul eléctric que passa per ella g,. La capacitat Cy, ens descriu la capacitat de
carrega que conté la membrana. Les conductancies variables, que controlen els
potencials de membrana es poden trobar experimentalment, i son variables del temps i
dels potencials de transmembrana. En el cas concret dels axons, es poden descriure a

través de les expressions:

A 3
gNa = 8Na M 4h 4.6)

g =& n
a on gy, 1 8k és la conductivitat maxima i m, n i h sén funcions del potencial de
membrana i del temps. Amb les variacions d’aquests parametres els axons modulen les
seves respostes amb el temps per transmetre la informaci6 del senyal nervidés. Aquesta
es pot realitzar externament aplicant estimuls eléctrics modulats amb els temps per

obtenir una resposta en la musculatura a través dels nervis.

A la Figura 4.5 es presenta una resposta dels axons davant d’un pols d’estimulacio
rectangular, segons el model simplificat de Sweeney, on la conductivitat dels ions es
simplifiquen a només dos parametres m i h, que sén variables de I’activacido en

I’estimulacio [23].

Aquests senyals nerviosos també es poden registrar mitjancant microeléctrodes
implantables, perd que mostren una disposicid6 o layout forca diferents dels que
s’utilitzen en neuroestimulaci6. En aquest treball d’investigacié s’han dissenyat dos

tipus de microeléctrodes de registre per poder obtenir aquesta informacio.

El registre de senyals consisteix en recollir el potencial de membrana que es
produeix als axons quan es transmet un estimul nervids. Aquest es pot realitzar amb
dos electrodes (registre bipolar), un catode i un anode o amb tres eléctrodes (registre

tripolar), amb un catode i dos anodes.
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Figura 4.5: Simulacio dels diferents parametres que descriuen [’estimulacio mitjiancant un pols
rectangular [23].

Els electrodes fabricats podran registrar de forma bipolar o tripolar a diferents
distancies en el nervi, ja que s’han dissenyat 5 punts de contacte en el microelectrode.
Amb aquestes diferents distancies es podra estudiar els potencials de membrana en
diferents punts del nervi amb el mateix catode de referéncia 1 també es podra esmorteir
el soroll ja que la relaci6é senyal soroll és critica en el registre nervids [24]. A la Figura
4.6 es pot veure una grafica tipica registrada amb un eléctrode convencional fabricat de
forma manual del nervi hipoglosal en un ratoli [25]. El senyal és de I’ordre de uV, que
¢s el limit de la instrumentacié amb la que normalment es treballa en registre nervios.
Amb aquest tipus d’eléctrodes es vol aconseguir amplificar la resposta per millorar el

senyal obtinguda, ja que teoricament €s de 1’ordre de mV.
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Figura 4.6: Exemple de registre de senyal nervios. A la part inferior es pot veure la resposta
sense tractar, a la part superior es pot veure la resposta de registre modulada [25].

Finalment s’avaluara la possibilitat de realitzar estimulacié selectiva de fascicles

utilitzant els microelectrodes multicontacte (fins a 12 punts de metall).

En el cas de protesis motores, el control de moviment relativament complexos es
pot aconseguir utilitzant un nimero més o menys elevat d’eléctrodes, activant cada un
d’ells a diferents paquets musculars. Aix0 implica la necessitat d’implantar, mantenir i
controlar un gran nombre de dispositius. Una alternativa consisteix en 1’estimulacio
selectiva de diferents fascicles o grups d’axons utilitzant microeléctrodes tipus cuff'amb
els contactes distribuits a diferents zones (eléctrodes multicontacte) [26,27,28,2,29].
Aquest estudi es realitzara implantant els eléctrodes multicontacte dissenyats en el nervi
ciatic de 10 rates 1 mesurant el senyal electromiografica a nivell de la musculatura
gastrocnemius 1 tibial anterior amb eléctrodes d’agulles. Aplicant polsos d’estimulacio
de diferents tamanys pels diferents conjunts tripolars de contacte dels microeléctrodes
cuff s’estudiara la capacitat de provocar respostes selectives a una o un altre
musculatura. La resposta es mesurara també amb un transductor de forca aplicat al peu
de I’animal amb un dispositiu de fixacié per mesurar la direccidé o el grau de tensid

efectuat.

4.2.Millora dels materials que formen els microelectrodes.

Els dispositius implantables que es realitzen han d’ésser capagos de resistir
durant un temps determinat en I’ambient hostil del cos en el que s’implanta sense causar

reaccio adversa apreciable en ell. Els implants o qualsevol tipus de cos estrany inicia

136



C. de Haro 4. Avaluacio i optimitzacié dels eléectrodes.

una serie de reaccions 1 activa les seves defenses. Aquesta reaccid consisteix d’un
material biologic que envoltara el dispositiu per hemorragia, inflamaci6é o per necrosis
[30]. La severitat de la resposta dependra de la sensibilitat al cos implantat, el lloc
d’implantacio 1 de les caracteristiques bioquimiques, mecaniques i geométriques del
dispositiu. Quan es tracta de la relacio del dispositiu amb el cos implantat es parla de la

biocompatibilitat d’aquest.

Es pot definir la biocompatibilidad d’un material com “I’habilitat d’aquest de
realitzar el seu paper com un apropiat hoste en una aplicacié especifica [31]”. En
aquesta definici6 tan general intervenen tant aspectes biologics, com quimics i fisics de

I’implant.

Encara que el concepte de biocompatibilitat pot considerar molts aspectes, en molts
casos el que ens indica si un material és biocompatible o no és la seva composicid
quimica, mentre que en altres les seves propietats fisiques seran molt importants, com la

grandaria, 1’espessor...

Perdo es pot definir d’'una manera general que un implant es pot considerar

biocompatible [32] quan:

v No ddna reaccions toxiques, al-lérgiques o inmunologiques.
v No perjudica o destrueix enzims, cél-lules o teixits.
v No causa trombosis o tumors.

v" Pot romandre llarg temps implantat sense encapsulacié o rebuig.

A més a més de biocompatibilitat també s’ha de parlar de ‘bioseguretat’ que
implicaria que I’implant no afectés de cap de les maneres de forma negativa al cos a on
ha d’ésser implantat, i de ‘biofuncionalitat’ que té relacid6 amb que 1’accid6 que
desenvolupa en el cos I’implant sigui necessaria per aquest. També cal parlar de la
‘bioestabilitat’ és a dir que el material de I’implant sigui susceptible a ésser atacat per
fluids del cos com podria ser proteines, enzims, macrofags... No només ¢és important
que el material respongui de forma estable durant la seva funcio, sind que en el cas que

es formin productes de degradacid, aquests no siguin perjudicials per a I’organisme.
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4.2.1. Biocompatibilitat.

A la interfase entre I’implant i el cos es poden produir reaccions quimiques. Els
productes de la reaccio difonen cap a la interfase i s’estableix un equilibri, el
deteriorament del dispositiu pot crear productes de reaccid toxics que produiran la
degeneracio del teixit que t€ al seu voltant. Per aquesta rad un material que sigui
quimicament biocompatible ha d’ésser quimicament inert davant de reaccions amb el
cos que l’envolta. Si es produeixen reaccions, aquestes han d’ésser minimes i els
productes resultants no han d’ésser toxics per al cos. Els materials per la fabricacié de
neuroprotesi han de passar rigorosos test de biocompatibilitat per demostrar que son
inerts davant de les reaccions que es poden produir dins del cos [33]. Els materials més
utilitzats en la fabricacid d’eléctrodes implantables de qualsevol tipus, no només dels
cuff, son el plati o I’acer inoxidable, com a material transductor i la silicona o el

politretafluoroetilé (tefld) com a material de suport dieléctric per al metall.

Altres materials s’han incorporat en els Gltims 10 anys com a material dielectric,
com ¢s el cas de la poliimida [34] i algunes resines epoxi, degut a que la silicona o el
teflo presenten grans problemes en la seva incorporaci6 als processos de
microfabricacié en capa prima, ja que no son compatibles amb els processos de
metalitzaci6 [35]. Tant la silicona com el teflé son polimers molt tous que dificulten
I’activacié de la seva superficie per obtenir una bona adhesiéo del metall de forma

continua i uniforme sobre la seva superficie.

La biocompatibilitat mecanica, depen de les propietats mecaniques tant del teixit
a on anira el dispositiu com de les caracteristiques mecaniques d’aquests (flexibilitat,
durabilitat, resisténcia...). Idealment un dispositiu ha de tenir propietats mecaniques
similars al teixit a on ha d’ésser implantat. Una de les caracteristiques més importants
en aquesta tipus d’implants és el moviment, doncs el microeléctrode implantat ha de
tenir un moviment similar al nervi que envolta, es a dir ha de tenir la flexibilitat
adequada [36]. Els nervis i la musculatura periférica és troben sotmeses a un nombre
molt gran de moviments, que obliga als implants que es trobin en aquests tipus de teixits

a ésser suficientment tous 1 flexibles per permetre un cert grau d’estabilitat en I’implant.
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La biocompatibilitat geometrica €s molt important quan es tracta d’implants a
llarg termini [37]. EIl primer objectiu ¢és realitzar els dispositius amb les dimensions
minimes possibles, punt on s’apliquen les técniques de fabricacid en capa prima. Aquest
parametre no ¢és determinant, ja que les dimensions i especificacions depenen del
disseny 1 no de la persona que fabrica I’eléctrode com succeeix a la realitzacido manual.

El parametre més important és 1’adaptacio del diametre intern del dispositiu al del nervi.

D’aquests tres parametres, els dispositius realitzats en aquest treball es pot
afirmar que els compleixen, son biocompatibles quimicament, mecanicament i
geomeétricament, amb petites modificacions en el diametre intern del cuff final, ja que
amb els diametre que ara hi han dissenyats encara produeixen una certa compressio al

nervi.

4.2.2. Noves resines estudiades

Per la millora i realitzacio dels dispositius es vol realitzar els microeléctrodes
amb altres materials disponibles que milloressin la seva biocompatibilitat mecanica i
geomeétrica. L’objectiu es realitzar microeléctrodes amb materials que siguin prou
flexibles 1 resistents 1 que no s’hagin d’encapsular amb silicona posteriorment, sind que

directament des de I’encapsulacid en capa prima es puguin obtenir en forma de cuff.

Aquestes materials han d’ésser molt flexibles, bons dieléctrics o aillants,
biocompatibles, metal-litzables amb tecnologia de capa prima i que presentin la
robustesa adequada per poder ésser implantat. I cal comprovar que existeix una bona

adhesio entre dos capes superposades de polimers.

En aquesta linia, s’han realitzat les primeres aproximacions en la metal-litzacio
de capes primes de poliuretans (Eb-230) 1 resines epoxi (Eb-600 i Su-8). Dins del grup
de treball en el que s’ha realitzat aquest treball d’investigacié existeix una amplia
experiéncia amb el poliureta Eb-230 i I’epoxi Eb-600 i s’ha desenvolupat una
formulaci6 propia per I’optimitzacio d’aquest tipus de polimers [38]. A la Figura 4.7 es
pot veure la formula quimica d’aquesta compostos polimerics subministrats per la casa

UCB (Quimica Ibérica, S.A.). Com a agent reticulant (cross-linkers) es va utilitzar 1,6-
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hexanediolacrilat (HDDA) subministrat també per UCB 1 com a fotoiniciador es va

utilitzar 2,2-metoxifenilacetona (Irgacure 651) subministrat per CIBA-GEIGY.

Epoxy acrilate oligomer (Ebecryl 600)

0 OH n OH 0

Urethane acrylate oligomer (Ebecryl 230, higch molecular weight)

CH2=CH—ﬁ—O—CH2—CH2+O—ﬁ—NH—R—NH—ﬁ—O—R’+O—CH2— CHy~0—C—CH=CH,
0 0 0 n 0

1,6- Hexanediol diacrylate (HDDA) Irgacure 651
g gen
CH2=CH—ﬁ—O-€CH2>—6 0—C—CH=CH, @—c—$4@
© o OCH;

Figura 4.7: Formules moleculars del fotopolimer epoxi (Eb600) i del poliureta (EB230) aixi
com de [’agent reticulant HDDA i el fotoiniciador Irgacure651.

Primer de tot es va comprovar que aquests polimers fossin biocompatibles,
doncs no existeix cap estudi anterior d’aquest tipus [39]. Amb I’equip medic del Grup
de Neuroplasticitat de la Universitat Autonoma de Barcelona es van realitzar les proves
de biocompatibilitat d’aquests dos polimers. Els estudis es van fer amb rates SD
injertant sota la pell unes plaques dels polimers sobre unes plaques de Si/SiO, durant 2 1
4 mesos. Els estudis realitzats van ésser totalment qualitatius i es va observar que amb
aquest tipus d’implants el polimer es recobreix de teixit fibrés conjuntiu formant un
fibroma. També es va veure 1’acumulacio de pigments sanguinis, lipids o sals de calci.
D’aquesta manera es va poder avaluar la biocompatibilitat dels polimers, que per

reaccié quimica, es pot dissoldre i causar danys al cos on s’ha insertat.

Es va analitzar I’aparicié de processos inflamatoris o infecciosos a les zones de
I’implant. Seguidament es va avaluar la resisténcia quimica dels materials al medi per
observaci6 de 1’aspecte de la capa polimerica després de 2 1 4 mesos. A la Taula 4.2 es

mostren els resultats.
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Taula 4.2: Resultat obtinguts en la biocompatibilitat de les fotoresines estudiades.

Polimer Resisténcia quimica Processos inflamatoris
Epoxi Eb600 Lleugera reactivitat Cap tipus de patologia
Poliureta Eb230 Inert Cap tipus de patologia

Amb els resultats obtinguts es pot concloure que aquest dos tipus de polimer es
podrien utilitzar en implants biomédics durant aquest periode de temps. Per implants a
llarg termini el més recomanable seria el poliureta Eb230, pero es convenient fer una

caracteritzacio més exhaustiva per poder certificar aquest fet.

Un altre possibilitat a estudiar és la fotoresina epoxi SU-8 que és compatible
amb processos de capa prima, similar als processos realitzats amb poliimida. Amb
aquest tipus de fotoresina es poden realitzar estructures per microsistemes molt
complexes mitjancant la formaci6 de canals i1 forats en la fotoresina amb diferents

processos fotolitografics [40,41,42].

Consisteix en una resina epoxi multifuncional que forma un polimer entrecreuat
(no lineal) (Figura 4.8) dissolta en un dissolvent organic que conté un fotoiniciador acid.

De mitjana la molecula conté vuit grups epoxi (d’aqui prové la terminologia ‘8”).

El fotoiniciador (PAG) és una sal de triarilsulfonada que durant el procés de
irradiacio adsorbeix un protd convertint-se en un acid fort (Figura 4.9). Aquest acid
durant I’insolaci6 del SU-8 ataca al monomer epoxi cataliticament el fa reaccionar amb
el cross-linker que es troba en la resina per formar 1’estructura final (mecanisme de

polimeritzacio ionica).

La reaccié amb el crosslinker només es produeix en preséncia de 1’acid i a
temperatures superiors a 55 °C. Aquesta €s la temperatura de transici6 vitrea de 1’epoxi
SU-8 per sobre de la qual el moviment molecular es troba menys restringit. En termes
practics aquesta temperatura correspon al procés de post-bake posterior a I’insolacié de

la fotoresina.
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H,C—— CHCH, CH,CH——CH,

CH3 CH3_ C_CH3

37

H,C—— CH CH,CH——CH,

N/

— —'3
Figura 4.8. Formula molecular general de la fotoresina epoxi SU-8 [41]
S'AT  — M o A+ altres productes

Fotoiniciador acid fort

Figura 4.9: Reaccio de formacio del fotoiniciador.

Durant la reaccid d’entrecreuament el grups epoxi reaccionen amb altres grups
epoxi similars que es trobin al seu voltant tal i com es pot veure a la Figura 4.10. EIl
nombre de grups epoxi condicionara 1’extensi6é de la reacci6 i la densitat de la xarxa

polimeérica formada.
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Figura 4.10: Procés de formacio de la xarxa polimerica de la resina epoxi SU-8.

Aquesta resina epoxi es pot trobar amb diferents formulacions comercials que
tindran propietats diferents per sistemes ultra-gruixuts o gruixuts. T¢é una bona relacio
entre la resisténcia de la resina les condiciones de processat unit o deposicio de metalls.
L’adhesi6 d’aquest tipus de resina és molt bona, en comparacid a altres fotoresines
convencionals [42] perod cal comprovar el bon soldat de dos capes de resina epoxi,
I’aillament d’una capa metal-lica entre la seva estructura i 1’adhesio del metall sobre el
polimer un cop dipositat. Aquesta fotoresina també és biocompatible i la seva resolucio

es de fins a 25 nm [44].

4.2.2.1. Metal'litzacio de la fotoresina de poliureta Eb 230 i
d’epoxi Eb 600

El procés de metal-litzaci6 de les fotoresines és I’etapa limitant en la fabricacid
dels microelectrodes. Si el metall transductor no queda adherit sobre la superficie del
polimer que realitzara les funcions de dielectric en el dispositius no es podran utilitzar
en les seves aplicacions. També és molt important el soldat de dos capes de polimer,
una sobre altre per poder realitzar el sandvitx de polimer-metall-polimer i que no es

produeixin fuites. Un altre parametre a tenir en compte és la resoluci6 del polimer en
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els processos fotolitografics, doncs ens limitara 1’estructura (geometria, disposicio 1

dimensions) del dispositiu.

A la Figura 4.11 es pot veure la metal-litzaci6 realitzada sobre la fotoresina de
poliureta Eb-230. S’utilitzen les mateixes condicions que les realitzades anteriorment
amb la poliimida, treballant a baixa temperatura (temperatura ambient) ja que aquesta €s

molt més sensible a la temperatura que la poliimida, s’ha de treballar per sota dels 80°C.

b)

Figura 4.11: a) Metal-litzacio de la fotoresina de poliureta Eb230 amb plati b) metalitzacio
amb titani, amb dos capes de polimer.

Es va observar que al realitzar el procés de lift-off la metal-litzaci6 amb titani 1
plati en definicié d’estructures molt petites no €s viable. Les zones on hi ha preséncia
de grans dimensions de contacte metal-lics queda sobre el polimer en canvi a les zones
més petites (de ’ordre de 100 um) no queda el metall sobre el polimer. Si es realitza el
mateix procés amb titani sol, sense la capa de plati el motiu metal-lic queda sobre el
polimer i es poden arribar a dimensions molt més petites (Figura 4.10 b)). Seguint amb
el procés de fabricaci6 s’arriba al microeléctrode final. La resolucié d’aquesta
fotoresina esta compresa entre 10 i 15 um [37], molt pitjor en comparacié amb la

poliimida.

Un cop alliberades les estructures del polimer és molt fragil i tou, no mostra les

propietats mecaniques adequades per treballar com a microeleéctrode implantable.

D’altra banda, amb la fotoresina epoxi Eb 600 es van realitzar proves de soldat

de dos capes de polimer sense metall entre mig (Figura 4.12 a)), es pot observar que les
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dos capes solden perfectament, pero el sistema €s molt rigid i es fractura amb facilitat.
La resolucio d’aquest polimer €s en un rang comprés entre 5 1 10 um [37], millorant la
obtinguda amb I’us del Eb230. Amb aquest polimer es podrien definir estructures més
petites amb bona resolucié que en el cas del la fotoresina de poliureta, perd sempre

mostrant pitjor resolucio que la poliimida.

El procés de metal-litzacio es va realitzar seguint també el procés utilitzat amb la
poliimida. A la Figura 4.12 b) es pot veure que, ja abans de submergir 1’oblia en
acetona per realitzar el procés de lift-off, el plati no es queda adherit sobre la fotoresina
epoxi. Un cop realitzat el procés de lift-off no queda ben definit el plati i I’acetona
ataca al polimer 1 el dissolt. Aquesta formulaci6 no ¢és adequada per realitzar

microeléctrodes implantables.

Figura 4.12: a) Dues capes de polimer alliberat de fotoresina epoxi Eb600 b) Metal-litzacio de
la fotoresina amb plati.

La metal-litzaci6 dels poliacrilats (Eb 230 i Eb 600) no arriba a bon terme, el
metall dipositat sobre 1’oblia es trenca degut a que s’alliberen components volatils de les

resines una vegada es sotmet a les baixes pressions de I’equip de cand d’electrons.

4.2.2.2. Metal‘litzacio de la fotoresina d’epoxi SU-8

Per al procés de fabricaci6 amb SU-8 de microeléctrodes implantables abans de
la metal-litzacié es va comprovar que el polimer podia suportar 1’alliberat de 1’estructura
de I’oblia amb HF 1 % tal i com es realitza amb la poliimida. Es van dipositar capes de
polimer sobre oblies amb oOxid de silici a diferents temperatures de hard-bake (a 150,
200, 250 1 300 °C). La millor temperatura de curat per obtenir un dieléctric flexible i

elastic és de 200 °C. En cap cas li afecta al polimer I’atac de I’0xid amb HF. Un cop
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coneguda la temperatura de curat final es va procedir a la metal-litzacio del polimer i la

formacid del sandvitx de SU-8-plati-SU-8.

Com es pot veure a les fotografies de la Figura 4.13 el procés de microfabricacio
ofereix totes les garanties d’¢xit. La fotoresina es metal-litza correctament amb la
bicapa Titani-Plati, i les capes de polimer es solden perfectament. Un cop alliberat el

polimer de I’oblia de silici resulta un sistema molt flexible 1 aillat de fuites.

a) b)

Figura 4.13: a) Oblia amb fotoresina d’epoxi SU-8i plati. b) Microelectrodes alliberats
realitzats amb SU-8. Es pot comprovar la seva flexibilitat.

A la Figura 4.14 es pot veure unes imatges de microscopi dels eléctrodes abans
d’alliberar del silici on s’observa que hi han zones de I’oblia en el que el polimer es
troba arrugat 1 altres on no, perd un cop alliberats els eléctrode no hi han diferéncies de
pas de corrent entre unes estructures i les altres. Podria ésser que s’hagués produit un
escalfament en la zona central de I’oblia (on apareixen aquestes arrugues) per un mal

funcionament de la placa on es realitza el procés de curat final.

b)

Figura 4.14: Imatges de dos zones diferents en una oblia de microeléctrodes realitzats amb SU-
8 a) zona sense rugositats. b) zones amb rugositats.
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A la Figura 4.15 es pot veure una voltamperometria ciclica realitzada amb
aquests eleéctrodes. Es pot veure que la resposta és igual que a les grafiques realitzades

amb poliimida de la Figura 3.18.
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Figura 4.15: Escombrat per voltamperometria ciclica d’'un eléctrode amb plati dipositat per
cano d’electrons sobre la fotoresina epoxi SU-8 en tampo fosfat a pH 7.

La resposta del plati en tamp6 fosfat €és similar a I’obtinguda pels microeléctrodes
realitzats amb poliimida, de manera que es pot afirmar es poden fer servir de forma

similar als altres.

4.2.2.3. Futur de I’us de ’iridi.

El Iridi es un dels metalls transductors utilitzats en aplicacions mediques i
fisiologiques. La principal avantatge de I'utilitzacié de I’iridi en els microelectrodes
implantables ¢és que la formacido d’un oxid d’iridi sobre la seva superficie fa es que
puguin realitzar estimulacions neurals mitjangant un mecanisme capacitatiu, de manera
que s’eliminen els problemes sorgits en la corrosié del metall transductor durant

I’estimulaci6 faradaica [45].
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Existeixen diferents manera de deposicid i1 obtencid de 1’0xid d’iridi sobre diferents
substrats. La manera més senzilla i1 estandaritzada és mitjancant un bany comercial de
la casa EIC Laboratories. Ofereixen un bany de IrOx que es pot dipositar sobre un
substrat de plati, or, aliatges de plati i iridi, acer inoxidable i carb¢ vitrificat. Asseguren
que es pot dipositar sobre qualsevol geometria amb arees entre 50 um” fins a 25 cm’.

La deposicid que es realitza és electroquimica i asseguren un rendiment del 70 % [46].

Un altre manera de realitzar la formacié d’aquesta capa d’oxid és mitjangant una
oxidaci6 directa d’iridi obtingut per cand d’electrons o sputtering. Aquesta possibilitat
s’esta estudiant actualment. Es tracta que mitjangant processos galvanostatics o
voltamperometrics poder obtenir una capa estable sobre d’oxid d’iridi sobre iridi

dipositat préviament mitjangant tecnologia de capa prima [47].
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5. Conclusions.

= En el desenvolupament dels microeléctrodes implantables s’han realitzat
diferents tasques, des de la caracteritzaci6 de la tecnologia adequada per la seva
realitzaci6 fins a les millores que s’han hagut d’incorporar al llarg d’aquest estudi. A

cada una d’aquestes etapes s’han arribat a diferents conclusions que son:

v S’han caracteritzat els processos tecnologics de capa prima existents a Sala
Blanca per la seva adaptaci6 i millora en la fabricacié dels microelectrodes
implantables. S’han obtingut els resultats previs per la realitzacio del electrodes
tipus sandvitx de poliimida-plati-poliimida. S’ha vist que el gruix maxim de plati
que es pot dipositar per can6 d’electrons €s de 250 nm. La distancia entre les vies

de plati ha de ser de com a minim 8 um i ’ample de via ha de ésser de 50 um.

v" S’ha demostrat la viabilitat del procés de fabricacié dels eléctrodes de poliimida
1 plati. S’han realitzat estructures tipus sandvitx de poliimida-plati-poliimida de

fins a 12 um de gruix.

v S’han alliberat les estructures de la base de silici utilitzada en la tecnologia de
capa prima mitjangant un sistema senzill i rapid amb I’immersié del sistema en HF a

1 %.

™ En la millora estructural de la poliimida mitjangant 1’encapsulacié amb

silicona:
v" S’ha estudiat ’adhesi6 entre un adhesiu de silicona i la poliimida, per poder

realitzar una encapsulacié del sandvitx de poliimida i1 plati amb un sistema de

planxes de silicona.
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v" S’han desenvolupat dos sistemes d’encapsulacié dels microeléctrodes, sobre un
tub de silicona i entre dues planxes de silicona, adaptant 1’estructura de la forma de

la poliimida al sistema d’encapsulacio.

v" S’ha millorat el problema de la rigidesa de 1’eléctrode, per poder ésser implantat
comodament 1 amb seguretat, obtenint un eléctrode flexible i prou tou per implantar

a llarg termini.

v' S’ha optimitzat un meétode per 1’obertura de forats un cop encapsulat el

microeléctrode entre dues planxes de silicona.

v" S’han dissenyat estructures per la realitzacio d’estimulacié nerviosa amb 12
contactes i pel registre de senyal neural amb dues distancies diferents entre 1’anode 1

el catode.

™ En D’estudi de les prestacions del metall transductor obtingut mitjangant

tecnologies de capa prima:

v' S’ha estudiat la fiabilitat del plati dipositat mitjancant la técnica de cand
d’electrons amb un sistema ‘in vitro’ simulant I’estimulacié que es realitzat un cop
implantant I’eléctrode perd amb un sistema més rapid a més freqiiencia i amplitud

que en un estimulacio real.

v" S’ha estudiat els mecanismes de corrosio del plati de capa prima amb un sistema
que conté proteines i un altre sense. En aquest mecanisme primer augmenta
I’impedancia degut a una disminuci6 de 1’area de I’eléctrode per posteriorment
disminuir degut a un augment significatiu de la rugositat de la superficie del plati, de
manera que I’area efectiva (que no la plana) augmenta considerablement. Amb un
sistema que conté proteines l’Unica diferéncia observada és la disminucid de

velocitat de corrosid, pero el mecanisme és el mateix.

v" El temps de vida de les estructures realitzades no és I’adient per implants a llarg

termini.
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v" S’ha desenvolupat un sistema d’electrodeposicié de plati per augmentar el temps
de vida dels microeléctrodes un cop implants, assegurant d’aquesta manera la

realitzacio d’un implant a llarg termini.

v" S’ha assegurat una bona adhesi6 entre el plati de capa prima i I’electroquimic

mitjancant un sistema d’activacié de la superficie del metall galvanostaticament.

v S’ha estudiat el mecanisme de corrosié del plati electroquimic i s’ha comprovat
que ¢és diferent al plati dipositat per can6 d’electrons. En aquest cas I’impedancia
disminueix a mesura que avancga la corrosio, degut a que aquest plati és molt rugos i
a mesura que es va corroint disminueix la seva rugositat, de manera que disminueix

la seva area efectiva i I'impedancia augmenta.

v" La velocitat de corrosi6 respecte al plati de can6 d’electrons ha disminuit en 40

vegades.

v El temps de vida seria I’idoni per implants a llarg termini amb plati

electroquimic dipositat.

= En ’avaluacio inicial ‘in vivo’ dels microeléctrodes implantables:

v' S’ha avaluat el sistema d’encapsulacié i els materials de la fabricacio de
poliimida en implants en rates de laboratori en estudis de biocompatibilitat a 3 1 6

mesos.

v S’ha avaluat la compressié que realitza el cuff un cop fabricat en diferents
diametres sobre el nervi ciatic de rata, arribant a la conclusido que els diametres
inferior a 1.7 mm d’obertura de cuff causa danys en el nervi, amb causa de

compressio lleu/moderada superior al 50 %.

= Per I’estudi d’incorporaci6 de nous materials en la fabricacio de

microeléctrodes implantables:
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v" S’han estudiat altres polimers biocompatibles que es poden metallitzar
mitjancant processos de tecnologia de capa prima, com els poliuretans i les resines
epoxi, arribant a la conclusié que polimer més viable, que es pot incorporar en la

fabricaci6 de microeléctrodes implantables és la fotoresina epoxi SU-8.

v' Com a material transductor s’ha comengat a estudiar la compatibilitat de
materials transductors per estimulacid capacitativa com 1’0xid d’iridi, mitjancant
I’oxidacié directa amb voltamperometria ciclica. D’aquesta manera s’eviten els
processos de corrosiéo amb transductors que realitzen una estimulacié faradaica com

el plati.
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Linies de futur

& Un cop presentat aquest treball, cal destacar que en aquest projecte
dinamic actualment s’esta dissenyant I’implantaci6 de més eléctrodes per realitzar
els estudis d’estimulaci6 1 registre ‘in vivo’ sobre el nervi ciatic de diverses rates
SD. Aquesta part del projecte es realitza amb una col-laboraci6 estreta amb el Grup
de Neuroplasticitat de la Universitat Autonoma de Barcelona amb qui es
coordinaran els estudis d’estimulaci6 a llarg termini en el nervi ciatic, un cop
millorat el problema de compressié que exerceixen els microeléctrodes en el nervi.
Aquesta millora es realitzara canviant 1’estructura del dieléctric ampliant la seva

area per aconseguir que el diametre intern d’aquest sigui superior.

A més a més, ja han estat planificats els experiments a fer de lectures de senyal
nervids aguts amb estimulacid externa, ja que aquests senyals tenen una lectura molt
superior als estimuls ‘naturals’ del nervi per seguidament estudiar el registre

d’aquest tipus de senyal.

Posteriorment es participara en I’estudi de 1’estimulacio selectiva estudiant els
senyals produits a diferents zones del nervi i estimulant d’una manera molt precisa

amb ’eléctrode multimode de 12 contactes.

& Com a millora en I’estructura dels microeléctrodes 1 per obtenir major
fiabilitat en I’encapsulacié final es continuara estudiant nous materials
biocompatibles que tinguin les propietats adients per ésser implantats sense

encapsular posteriorment.

En el cas de la fotoresina epoxi SU-8 els resultats son molt bons. Sembla que un
cop alliberat el polimer és molt més flexible que la poliimida i molt menys rigid. El
soldat entre les capes de polimer és 1’adequat i el sistema funciona correctament en
solucions aquoses, sense fuites perdues de senyals. Encara s’ha d’estudiar la manera
de realitzar la forma de cilindre amb 1’eléctrode, en les primeres aproximacions

s’esta treballant amb tubs de vidre en els que s’introdueix els eléctrodes i a diferents
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temperatures de 1 temps s’estudia si es forma la introduccié de tensions mecaniques

induides térmicament fan que es puguin obtenir conformacions o estructures tipus

cuff.

També¢ s’esta estudiant una metodologia per soldar els contactes metal-lics amb
I’exterior dels eléctrodes. Actualment es realitza mitjancant cables flexibles d’acer
inoxidable 1 tefl6 de 50 um de diametre amb una pasta conductora biocompatible
que conté plata. No obstant, creiem més adient dissenyar un connector que realitzi
en contacte de tots els pads de connexi6 a la vegada i no calgui soldar un per un

com es fa actualment.

Actualment, s’esta dissenyant un nou procés de metal-litzacidé de silicona amb
plati com a material transductor. La silicona és el material biocompatible més
estudiat 1 utilitzat en biomedicina, ja que presenta les millors propietats de
biocompatibilitat del tots les materials encapsulants o dieléctrics existents. El
problema en 1’0s de silicona es troba en la manca d’informaci6 i en la dificultat que
en aquest procés pot suposar el desenvolupar-lo. Hi ha un treball previ consistent en
un bany electroless de plati i mitjangant la pre-activacio amb laser de la capa
superficial de la silicona s’ha pogut arribar a una certa metal-litzaci6. Amb aquest
objectiu s’esta germinant un projecte de col-laboraci6 amb grups que posseeixen la
técnica amb el laser adequat per realitzar aquest procés inicial de pre-activacio. A
I’actualitat s’han realitzat les primeres proves i els resultats indiquen que s’avanga

pel cami adequat.

D’altra banda, en la linia de recerca sobre els fenomens de corrosio del
material transductor que presenta el plati quan es realitzen els processos
d’estimulaci6, es volen desenvolupar altres microeléctrodes d’estimulacié amb oxid
d’iridi com a material transductor. Aquest tipus d’eléctrode 1’estimulacié no es basa
en el mecanisme faradaic de transferéncia d’electrons sind que es realitza per

intercanvi de carrega entre 1’0xid i el nervi, és una estimulaci6 capacitativa.

L’oxid d’iridi es pot dipositar directament sobre plati mitjangant
electrodeposicid sobre la superficie del metall a partir d’una dissolucié que conté

sals de iridi. Existeix un bany comercial de la casa EIC Laboratories anomenat
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EIROF amb el que es pot dipositar aquest oxid d’iridi sobre substrat de plati, or,

etc...

També es pot obtenir per oxidacid directa d’iridi amb voltamperometria ciclica
en una dissolucio acida o tamponada a pH 7. Amb aquest sistema s’obté una

multicapa d’oxid iridi sobre la superficie del metall.

L’interés d’utilitzar aquest material es basa en que els eléctrodes capacitatius son
ideals per 1’estimulacid, ja que no presenten reacci6 electroquimica sobre la seva
superficie 1 com que ja tenen formats 1’0xid, el metall no s’oxida més. Aquests
materials es basen en la constant dieléctrica de 1’0xid format. Si aquest té una
constant dielectrica suficientment gran i una area gran la carrega del dielectric es pot
transmetre al nervi o teixit que es troba al seu voltant sense trencar el dieléctric.
Aquesta ¢és la base de I’estimulacid capacitativa. Sempre que no trenqui del
dielectric el material conservara les seves propietats durant 1’estimulaci6é nerviosa,
tot el contrari del que succeeix 1’estimulacio faradaica realitzada amb metalls com el
plati. A DP’actualitat s’esta treballant en 1’obtencié d’aquesta capes d’oxid sobre iridi

per voltamperometria ciclica i els resultats son molt bons.
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ANNEX 1

Disseny de les mascares per la fabricaci6 de les estructures de test.

| | | I | : | I | Primera capa poliimida
. | El
—= B e B BB B B
i [Cig B
B & @l | re
[ F F T ? T T T T Plati
-] -] -] =2 & @
apspypenanny 4 59 SEE0E
-1 B Mm-S
E 1 { bt - - ke
; s8-8 388 955 3%¢E+
#- W8 AR

Segona capa poliimida

III



ANNEX 2

Disseny de les mascares per la fabricacio de les estructures planars.
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Disseny de les mascares per la fabricacio6 de les estructures en forma de xarxa.

Primera capa poliimida

[ ]
»
]
»
'
1
'
1
)

Plati

Segona capa poliimida




ANNEX 4

16 de les estructures amb forats i papallona.
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ANNEX 5

Discussi6 del circuit equivalent per I’interpretacio de les dades d’impedancia.

En la representacié grafica dels resultats obtinguts amb [’espectroscopia
d’impedancia es poden trobar dos tipus de grafics. Per una banda la representaci6 del
modul de la impedancia (Z) i I’angle ¢ enfront de la freqliencia: diagrama de Bode, i per
un altre la representacio de la part real de Z enfront de la part imaginaria: diagrama de

Nyquist.

-400000Q

-300000-

Qo il il
10 107 10° 104 100 10 R r

Frequency (Hz) N

-200000-

-100000-

theta

I T T T M 0 | I L I | L

10 107 10° 10¢ 100 10 0 100000 200000 300000 400000
Frequency (Hz) a) z b)

Figura 1: Representacions grafiques tipiques en espectroscopia d’impedancia. a) Diagrama

de Bode. b) Diagrama de Nyquist.

Un cop realitzats els escombrats, cal relacionar la resposta obtinguda amb un
model electroquimic del sistema. Es tracta de relacionar la resposta de 1’interacci6 entre
el metall (electrode) i els ions que es troben en la dissolucid a estudiar. Segons el tipus
de grafic que s’obté es pot relacionar la resposta de la impedancia amb resisteéncies i

capacitors (o semi-capacitors). Aquest model és 1’anomenat circuit equivalent.

La resisténcia que es produeix entre 1’eléctrode i la dissolucid es deguda la
conductivitat o resisténcia dels ions presents de la dissolucid. I la capacitat existent es
deu a la velocitat de difusi6 dels ions cap a la superficie del metall quan es produeix un
pas de corrent entre el metall i la dissolucid, de manera que es crea una capa d’ions
alineats sobre 1’eléctrode, de signe contrari a la polaritat d’aquest, que fa que es
comporti com una mena de capacitor (aquest procés ¢és el conegut com la capacitat de

doble capa).

VI



Quan el comportament del sistema ¢és independent de la freqiiéncia ens trobem

davant d’un sistema amb resposta resistiva pura. El valor de la impedancia es pot

representar com:

-500 10°
R E
-400 AN [
3005 N 102
2005 [
E T T YT R T T R
-100% 10 10° 10° 10 10 10
E Frequency (Hz)
N OF
100
E 10
200§ 5:
300 g o
£
400 £ -5
500g | .107 T 1 Y O W R T
500 1400 10 10 108 10t 10 10
z Frequency (Hz)

Figura 2: Representacio d’una resposta resistiva pura.

Quan existeix un comportament capacitatiu electroquimic pur (CPE) el modul de

la impedancia varia el seu valor amb la freqiiéncia i1 I’angle de fase tindra un valor fix

que dependra de la seva variaci6 de I’idealitat (CPE-P). El valor de I’impedancia es pot

representar com:
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Figura 2: Representacio d’una resposta CPE pura.



En els sistemes electroquimics reals el comportament dels eléctrodes es trobaran
definits per sistemes més complexos. La resposta més senzilla que €és pot donar és un
comportament de R-CPE en série o en paral-lel.

Per un comportament en série tindrem una grafica d’aquest tipus:
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Figura 2: Representacio d’'una resposta R-CPE en serie.
La impedancia es pot representar com:

b
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En canvi per un sistema R-CPE en paral-lel el comportament és totalment

diferent.
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Figura 2: Representacio d’una resposta R-CPE en paral-lel.
I la impedancia es pot representar com:
R
“RT(a)’ +1
En el cas que hem estudiat el comportament de I’impedancia és clarament de R-CPE en
série
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Abstract

The formation and properties of electrochemical platinum films grown on platinum contacts contained in implantable flexible
microelectrodes were investigated. The resulting platinum deposits were obtained by applying cyclic voltammetry to baths
containing concentrations around 70mM of chloroplatinic acid. A pre-activation step was necessary before the platinum-
electroplating step in order to achieve good adhesive properties. The benefits of this process were ascribed to higher corrosion
resistance, lower impedance and improved adhesion to the sputtered platinum. These improvements can make the application of this
electrochemical technique highly useful for increasing the lifetime of implantable microelectrode arrays, such as cuff structures
(IEEE Trans. Biomed. Eng. 40 (1993) 640). These medical devices, obtained by semiconductor technology could be used for selective
stimulation of nerve fascicles, although, poor long-term performance has been achieved with them. The dissolution rate for platinum
thin-film microelectrodes under fixed corrosion test conditions was 38.8ng/C. Lower rates were observed for electroplated
microelectrodes, obtaining a dissolution rate of 7.8 ng/C under analogous experimental ageing conditions. The corrosion behaviour
of the electroplated platinum during stimulation experimental conditions was estimated by electrochemical impedance spectroscopy.

© 2002 Elsevier Science Ltd. All rights reserved.
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1. Introduction

In recent years a set of novel polymer-based
neuroelectronic interfaces are being investigated for a
number of biomedical applications [1,2]. Although
major advances in electrochemical transducer perfor-
mances have been obtained, technological break-
throughs are still needed to implement efficient and
reliable interfaces. The standard technologies applied in
biomedical electrode fabrication for nerve recording and
stimulation present a high reliability in their use.
Nevertheless, with such technologies to increase layout
complexity or contact-and-connection density is diffi-
cult. Many efforts have been undertaken to solve these
limitations. In this sense, the compatibility of semicon-

*Corresponding author. Department of Electronic Engineering,
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Spain.

E-mail address: carmen.deharo@cnm.es (C. de Haro).

ductor processing together with polymer dielectric
materials, such as polyimides [3], and inert and
biocompatible metals such as iridium [4] or platinum
[5], has been used for the construction of neural thin-
film flexible structures.

For bioelectrodes fabrication, platinum is preferred
because it is extremely resistant to chemical corrosion,
its biocompatibility has been extensively proved [6], and
because its low threshold potential makes it interesting
for applications in electrical stimulation [7]. In this type
of biomedical application, balance-charge biphasic
waveform is necessary to prevent tissue damage induced
by electrochemical reactions occurring at the metal/
tissue interface. However, dissolution of platinum
electrodes is unavoidable during stimulation of neural
tissue, although electrochemical corrosion minimisation
is possible by selecting an optimised stimulation wave-
form [8]. Pt electrode dissolution during biphasic pulsing
is affected by the pulse parameters (polarity, aggregate
charge and charge density), the condition of the
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electrode surface, and the environment of the solution
[9]. As a consequence of these corrosion phenomena
under biphasic stimulation, thin-film bioelectrodes are
expected to show low lifetimes, thus being not suitable
for implantation purposes. This technological drawback
indicates that other alternative techniques compatible
with thin-film technologies should be used. The use of
oxide-based electrodes (iridium, tantalum, etc.), that
prevent corrosion phenomena, or Pt electrodes contain-
ing a large amount of material to assure its long-term
usefulness might be suitable for this purpose. In the last
case metal thickness on the microelectrode should be
higher than those obtained by thin-film planar deposi-
tion processes.

We have recently investigated the achievement of
electroplated platinum films that allow the improvement
of the lifetime of platinum contacts under biphasic
stimulation experiments. The results indicated signifi-
cant improvements on the adhesion on initial sputtered
platinum surface, the electrochemical resistance of these
electrochemical platinum deposits at stimulation experi-
mental conditions using balanced biphasic waveforms,
and lowering the impedance of the electrode. In this
paper, detailed results of this platinisation process
obtained under diverse experimental set-ups, and
characterised by atomic force microscope (AFM) and
microtechniques are reported.

2. Experimental
2.1. Apparatus

The electrogalvanic experiments were carried out with
a Keithley model 220 current generator and a platinum
electrode (Radiometer-Copenhagen) acting as anode.
Cyclic Voltammetry experiments were performed with
Tacussel a PJT24-1 potentiostat/galvanostat controlled
by a National Instrument data acquisition board. The
electrochemical test was performed by impedance
spectroscopy using a Solartron 1260 model controlled
by the Zplot software. The Z-View software was used
for data treatment. Scans with sinusoidal 100mV
waveforms within a frequency range between 1072 and
10°Hz in physiological solution were realised. A three-
electrode electrochemical cell was used for the electro-
chemical experiments. The reference electrode was an
Ag/AgCl with an internal KCl 3m solution (Crison)
being the counter electrode a platinum electrode
(Radiometer-Copenhagen).

For fine surface characterisation AFM measurements
were carried out. Images were taken under jumping
mode, an intermittent contact mode that reduces lateral
forces [10]. This dynamic AFM mode, also called pulsed
force mode, basically consists of performing a force
versus tip displacement curve at each point of the image.

The maximum adhesion force between tip and sample
can be found by monitoring the cantilever deflection just
before the tip snap-off. This particular adhesion force
information can be extracted from the force curves
acquired at each point of the image to obtain an
adhesion image. The spring constant of the n-type
silicon (0.01-0.02 Q cm) cantilevers was between 1.2 and
5.5N/m. On the other hand, for measurements of
platinum deposit thickness an Alfa step 200 TENCOR
profilemeter was used. Finally, a fully home-made
programmable stimulator system [11] able to generate
current pulses ranged between 1pA and 40 mA was
employed in order to characterise the corrosion phe-
nomena on the platinum contacts. Adhesion character-
isation was made with the Scotch method, placing a
scotch film piece on the platinum deposits that is later
separated. The deposit is considered well adhered if it
does not root up.

2.2. Working electrode

The working electrodes were produced by thin-film
technology. For the fabrication process 4” silicon
substrates covered with a sacrificial layer of silicon
oxide (PECVD) were used. Onto the oxide surface a
support layer of 10um of photosensitive polyimide
precursor (PI 2732, Du Pont) was spin coated and
subsequently directly photocured. Since platinum can-
not easily be patterned by a wet etching process, a lift-
off process was developed. For this purpose the use of a
thick positive photoresist (8 um) covering the support
polyimide layer was applied. The polymer metallisation
was performed in a single process by an electron gun
system (Leybold, Unidex 450). A first titanium layer as
adhesion promoter (30nm) followed by a platinum
(100-300nm) layer were deposited and subsequently
patterned by the lift-off procedure. Finally, deposition
of a passivation layer composed of silicon oxide and
silicon nitride for electrical interference prevention and
chemical protection, and then a top layer of 10 um of the
same polyimide resist were applied and photopatterned.
After curing the polymer precursor under nitrogen
atmosphere at 350°C the polyimide was obtained.

By fully etching the PECVD silicon dioxide sacrificial
layer in a 1% HF solution the fabricated microelec-
trodes were finally released (Fig. 1). The free structures
were finally rinsed and subsequently dried.

2.3. Chemicals

The basic composition and operating conditions of
the bath used for platinum films deposition are shown in
Table 1. The H,PtClgaq (Fluka reagent) and
(CH-COO),Pb-3H,0 (Panreac reagent) reactive dis-
solved in HCI 0.1 M were used as purchased. Physiolo-
gical sodium chloride solution (0.9% NaCl) was
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Fig. 1. Scheme of the technological processes involved in the microelectrodes fabrication process: (a) oxide deposition, (b) first polyimide layer, (c)
photoresist deposition, (d) metallisation step, (e) lift-off process, and (f) second polyimide layer.

Table 1
Basic bath composition and operating conditions for deposition of
electrochemical platinum films

Chemical Concentration (mol/l)
H,PtClgaq 0.07
(CH-COO),Pb-3H,0 0.00007

Temperature 25°C

pH 1.0

purchased from Grifols. All reagents were analytical
grade. All solutions were of prepared using desionised
water.

3. Results and discussion

The polyimide-platinum thin-film microelectrodes
were stimulated after being immersed in physiological
serum. A balanced biphasic waveform of amplitude
20mA at a frequency of 1.6 kHz was applied in order to
age the electrode/electrolyte interface behaviour. The
supplied charge was 3.2 uC/phase. With this charge, and
after 10 h of test, a clear and significant electrochemical
corrosion phenomenon on the sputtered platinum
microelectrode was detected, as seen in Fig. 2a and b.

The characterisation of the initial stages of corrosion
was performed using the AFM technique (Fig. 3a and
b). An increase of up to 105 nm on the surface roughness
of the platinum substrate after the first ageing stimula-
tion experiments was measured. This value was highly

significant compared to a roughness of 17 nm on initial
sputtered platinum surface. Corrosion test was per-
formed with a complete set of samples in order to
evaluate the reproducibility of the experiments. In all
cases, there was evidence of the corrosion phenomena,
within a similar range of Pt dissolution rate.

As a consequence of this corrosion process, and
taking into account the thickness of the platinum thin-
films for this device short lifetime is expected, when
working in stimulating mode. Therefore, the great
advantages of using thin-film microelectrodes on neu-
rological interfaces would be practically limited to
recording purposes. On the other hand, for developing
a suitable functional electrical stimulation application it
is necessary to know the long-term structural and
functional responses of the nerve to the implantable
microelectrode, the determination of how these varia-
tions can affect the microelectrode/neural interface
being critical. Among different alternatives for enlarging
the microelectrode lifetime, platinum electroplating was
selected in order to increase platinum thickness. In
addition, by applying this technique a reduction in
contact impedance can also be obtained.

Between galvanostatic and voltammetric electroplat-
ing methods, the latter renders more reproducible and
reliable platinum deposits. Nevertheless, one of the most
critical problems concerns with obtaining good adhesion
between sputtered platinum and platinum electroplated
films. In order to achieve this requirement, a surface pre-
treatment of the initial thin-film platinum before
electroplating process was necessary. During this step,
a galvanic polarisation was first carried out for 1 min at
-0.5mA in a sodium chloride bath, and continued
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36 nm

(a)

300 nm

(b) 20 um

Fig. 3. AFM images showing the surface morphology and roughness
of a sputtered deposited platinum microelectrode before (a) and after
(b) corrosion test. Note the different height scale in both images.

during 2h at 1000mA/cm? in the platinum bath. In
Fig. 4, several surface features corresponding to the pre-
treatment step, among them an increase of the surface
roughness up to values around 40 nm, can be observed.

The electroplatinic growth process of platinum was
performed subsequently by a sequence of cyclic voltam-
mograms, as can be seen in Fig. 5. The initial set of
curves (Fig. 5a) represents the whole sequence of cyclic
voltammograms: the first four cycles produced the
platinum growth whereas the last two cycles were
needed to stabilise adhesion of deposits. Fig. 6 shows
how the platinum surface before the first four cycles was
more irregular than after the last two. The cycles
corresponding to the electroplating process were per-
formed at 10mV/s, while in order to improve the
adhesion between the platinum deposits and the
sputtered platinum the last two cycles were carried out

10 hours

Fig. 4. AFM images of the sputtered platinum surface after the
activation process: 1 min at —0.5mA and 2h at 1000 mA /cm?. Average
roughness around 40 nm.

at 5mV/s. Fig. 5b shows the differences between the first
and last voltammograms. During this process a clear
dependence between the adherence and the aspect of the
electrogrowth film was observed. Thus, a more reliable
electroplating process was found for a platinum
concentration of around 70mm, where the platinum
deposit is grey. For more concentrated and diluted baths
some black platinum films with a poor adherence to the
underlying sputtered platinum were found. On the other
hand, using this electrochemical technique thickness up
to 7um were obtained, although for a thickness Less
than 2 um adhesion between electrolytical and sputtered
platinum were stronger. Apart from the advantage of
allowing an increasing thickness of the transducer
material (Fig. 7), another achievement of this electro-
plating process was the lowering of the microelectrode
impedance.

Electrochemical impedance spectroscopy was applied
in order to study the impedance behaviour of the
electroplated platinum. In Fig. 8, the impedance re-
sponse (Bode diagram), measured in physiological
serum solution, practically constant at frequency higher
than 1000Hz, can be seen. At low frequency an
impedance magnitude about ten times higher was
observed in the case of sputtered platinum, when
compared to platinised platinum. On the other hand,
cell resistance at low frequency was significantly reduced
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Fig. 5. Platinum electrodeposition voltammograms from acid platinic
solution at 25°C on sputtered Pt microelectrode.

from 982 Q for the sputtered platinum up to 388 Q for a
thickness of 2pm electrochemical platinum. The de-
crease of this magnitude was due to the increase of
roughness of the transducer metal as observed in
Fig. 6b. Surface roughness of electroplated platinum
was increased with deposition, the average being
roughness 400 nm at a platinum film thickness of 2 pm.
This fact was correlated with an important increase of
the real area (compare Figs. 3a and 6b).

Finally, in order to evaluate the electrochemical
resistance of this material to dissolution a corrosion
test of the electroplatinised transducers with a biphasic
wave of amplitude 13.5mA at a frequency of 2.0kHz
was performed. The supplied charge was 2.7 uC per
phase. The corrosion rate of appearance of these last
experiments was 7.8 ng/C, 38.8 ng/C being the rate for
sputtered platinum. Fig. 9a and b show this effect, for
the electrochemical grown platinum, before and after
corrosion experiments. The initial roughness of the
electroplated platinum coating was 460nm. After

(b) 15um

Fig. 6. AFM micrographs after the first platinisation step (a) with an
average roughness ranged between 150 and 200nm and second
platinisation step (b) with an average roughness ranged between 400
and 500 nm.
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Fig. 7. Thickness of the sputtered platinum microelectrode before (a)
and after (b) electroplating platinum process, giving an average
thickness of around 7 pm. The roughness of the electroplated platinum
deposit ranged between 150 and 300 nm.



4520 C. de Haro et al. | Biomaterials 23 (2002) 4515-4521

biphasic stimulation the magnitude of roughness was
increasing up to 650 nm (Fig. 9b). In long-term experi-
ments, after 195h of ageing electrochemical treatment,
1.0 um of electroplated grey Pt was removed. This result
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Fig. 8. Impedance (a) and phase (b) diagrams before and after
electrochemical platinum deposition onto platinum microelectrodes.

0.78

ensured a higher longevity of the coating for implant
applications in peripheral nerve stimulation.

Fig. 10 shows the impedance magnitude of electro-
chemical platinum as a function of stimulation time. The

600 nm

(a)

600 nm

(b)

Fig. 9. AFM micrographs showing the surface morphology and
roughness of electroplated platinum microelectrode before (a) and
after (b) corrosion test.
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Fig. 10. Impedance, measured at 100 Hz, as a function of stimulation time.
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impedance of the initial platinum contact was 734 Q,
corresponding to a thickness of 1.2 um of electrolytic
platinum. During the previously mentioned stimulation
processes with biphasic waveforms, the platinum was
being removed from the microelectrode. As a conse-
quence, the impedance behaviour of the platinum
contact was increased, as seen in Fig. 10. During the
first 20 h of stimulation, no change of impedance values
was observed. This behaviour was expected due to the
convergence of the two impedance-compensating fac-
tors. On one hand, an increase of the real area of the
platinum contact (Fig.3b) involved a decrease of
impedance. On the other hand, the losing of platinum
material increased the impedance value, neutralising the
higher roughness effect. In a second stage of the
stimulation process, ranged between 20 and 100h, the
roughness of the platinum surface, and the impedance
magnitude, become quasi-constant. In this period of
stimulation, removal of the electrolytic platinum was
taking place. As a result, a clear increase of the
electrochemical impedance was found. Finally, from
100 h of stimulation up to 195 h, where 1 pm of platinum
thickness had been eliminated, the impedance was
reaching a constant value. In this period of time, the
platinum area was enlarged due to the small amount of
material remaining on the metal contact. This fact
accounts for a new compensating factor.

Work focussed in “in vivo” experiments, where the
stability and performance of cuff-based devices contain-
ing electroplated platinum coating is being currently
done.

4. Conclusions

The electrochemical corrosion resistance of thin-film
platinum was investigated. The corrosion rates of this
platinum under application of biphasic electrical stimu-
lation make this material unsuitable for its use in
implantable medical devices. As an alternative bioma-
terial, platinum electroplating was selected in order to
increase material thickness and total amount of plati-
num to assure long-term performance.

Electroplated platinum was showing good adhesion
properties, although a surface pre-treatment on the
initial thin-film platinum before electroplating process
was necessary. Platinum thickness up to 7um was
obtained, although better adhesion between sputtered
and electroplated platinum was found for deposits
thinner than 2 pm.

The electrochemical corrosion on electroplated plati-
num was lower than in thin-film platinum. The
corrosion rate of electrochemical platinum was 7.8 ng/

C, 38.8ng/C being the corrosion rate for the original
thin-film material. Finally, a diverse behaviour of the
electrochemical impedance of the electroplated plati-
num, as a function of the stimulation period of time, was
detected. During the first few hours of stimulation and
at the end of the stimulation process a compensating-
factor relation between the increase of the real area of
the platinum contact and the material removed was
found. On the other hand, in the middle stage of the
stimulation the impedance increased due to the fact that
platinum was eliminated from the contact.
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