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Kivonat 3

Abstract 4
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2.2.2. Polimer elektródok . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

2.3. Polimerek . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12

3. Anyagok és módszerek 13
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3.3. Rétegstruktúra megválasztása . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

3.4. Mikrotechnológiai megmunkálás . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
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Kivonat

Mikro-elektromechanikus rendszerek (MEMS) technológiájával megmunkálható polime-

rek alkalmazása szigetelő rétegként lehetővé teszi olyan flexibilis mikroelektród-rendszerek

létrehozását, melyek kiváló biokompatibilitásuk révén felhasználhatóak különböző neuro-

fiziológiai vizsgálatok eszközeiként.

Az agykéreg felsźınére simuló fóliaelektródokkal, ún. elektrokortikográfokkal (ECoG)

helyi mezőpotenciálok mérhetőek nagy felbontással, az agyszövetbe implantált szenzo-

rok seǵıtségével pedig sejten ḱıvüli (extracelluláris) jelek detektálhatóak, beleértve az

eszköz környezetében lévő idegsejtek (neuronok) akciós potenciáljait, ún. egysejt akti-

vitásokat. A helyi mezőpotenciálok vizsgálata felhasználható a klinikumban epilepszia di-

agnosztizálására, illetve az agyban lévő epileptikus gócpontok lokalizációjára. A gócpontok

műtéti úton történő eltávoĺıtásával az esetek nagy százalékában megszüntethető a be-

tegség, az érzékelők alkalmazásával pedig minimalizálható a szükséges lézió mértéke.

Dolgozatomban egy, az MTA TTK Műszaki Fizikai és Anyagtudományi Intézet Mik-

rotechnológiai Osztályán elkésźıtett, polimer alapú, flexibilis mikroelektród-rendszer fej-

lesztését mutatom be. Célom egy kombinált szenzorstruktúra létrehozása volt, ami két fő

részből áll: egy tűszerű elektród-tömbből az extracelluláris jelek méréséhez, valamint an-

nak tengelyére merőlegesen rögźıtett, mikroelektródokkal felszerelt lapkából az agyfelsźıni

vizsgálathoz.

A dolgozat első részében az agy elektromos aktivitásának biológiai hátterét és annak

mérési lehetőségeit ismertetem. A második részben a felhasznált anyagok tulajdonságait és

az elektródrendszer tervezési folyamatát mutatom be, majd a mikrotechnológiai műveletek

lépéseit prezentálom, köztük poliimid és SU-8 rétegek megmunkálását és platinamintázat

kialaḱıtását lift-off technológiával. A harmadik részben az eszköz validálására térek ki,

mely magában foglalja a fiziológiás sóoldatban elvégzett (in vitro) elektromos impedancia

spektroszkópiai (EIS) méréseket, valamint patkány agykéregben végzett funkcionális (in

vivo) teszteket.
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Abstract

Utilization of polymer insulator layers, which can be processed by microelectromecha-

nical system (MEMS) technology, makes the realization of flexible microelectrode arrays

possible. These systems are suitable devices for neurophysiological measurements because

of their excellent biocompatibility.

It is possible to measure local field potential changes with high resolution using foil

electrodes placed onto the surface of the cerebral cortex. With sensors implanted into

the extracellular space of the brain, unit activities, i.e. action potentials of the neurons

nearby the sensor can be detected. In the clinics, local field potential measurements can

be employed for epilepsy diagnosis and epileptic focus localization. By surgically removing

the foci, the illness can be cured. With the utilization of the sensors, the extent of the

necessary lesion can be minimized.

I present the development of a polymer-based flexible microelectrode system, fabricated

at the Institute for Technical Physics and Materials Science, RCNS, HAS. My goal was

to create a combined sensor structure consisting of two main components: a needle-like

microelectrode array for the measurement of extracellular signals and a sheet-like array

attached perpendicularly to the axis of the needle for recording electrocorticographic

(ECoG) signals from the brain surface.

In the first part of the thesis I’m reviewing the biological background of neural activities

and their measurement methods. In the second part I’m presenting the properties of the

applied materials, the design of the electrode system and the steps of the microtechnolog-

ical process flow, including fabrication of polyimide and SU-8 layers and platinum lift-off

technology. Finally, I’m demonstrating the validation of the assembled devices with in

vitro electrochemical impedance spectroscopic (EIS) measurements in physiological saline

and with in vivo functionality tests, performed in rat neocortex.
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1. fejezet

Motiváció és célok

Az idegrendszer elemi egységei, a neuronok közti információáramlás során létrejövő

transzmembrán-áramok [1], valamint a sejtek közötti (extracelluláris) tér véges konduk-

tanciájának [2] eredményeképpen az idegszövetben potenciálkülönbségek alakulnak ki,

melyek elektródokkal mérhetők. Ezen potenciálkülönbség-mérések lehetővé teszik az egyes

agyterületekhez köthető funkciók, neurális kapcsolatok feltérképezését [3, 4], valamint

különböző idegrendszeri betegségek, például epilepszia [5], autizmus [6] diagnosztizálását,

kiváltó okainak megismerését.

A potenciálváltozások detektálhatóak a fejbőrre, az agyfelsźınre vagy a szövetbe he-

lyezett elektródokkal. Utóbbi két esetben jobb térbeli és időbeli felbontás valóśıtható

meg [7], ötvözésük pedig lehetővé teheti, hogy egyidejűleg legyenek regisztrálhatóak az

agyhullámok agyfelsźın śıkjával párhuzamos fluktuációja és a szövetben zajló folyama-

tok mélységi varianciája. A szöveten belül érzékelhetőek akár környező idegsejtek akciós

potenciáljai (ún. ”egysejt” aktivitások). Ilyen jellegű, szimultán neurofiziológiai mérést

már többen megvalóśıtottak kisállatok [8], valamint epilepsziás páciensek agyában [9, 10],

azonban a mélységi mérést fém vezeték elektródokkal végezték, melyek kevésbé prećız

kialaḱıtásúak a MEMS technológiával készült eszközökhöz képest.

A szövettel érintkező, vagy abba implantált eszközök esetében lényeges szempont az al-

kalmazott anyagok biokompatibilitása [11]. Előnyös továbbá, ha az eszköz az agyszövethez

hasonlóan rugalmas, mivel ı́gy követni tudja annak pulzálását, finom mozgásait, ezáltal

kisebb károsodást okoz [12].

Célom olyan szenzorrendszer létrehozása volt,

� mely seǵıtségével egyidejűleg valóśıtható meg helyi mezőpotenciál-mérés az agy-

felsźınen, valamint egysejt aktivitások mérése a felsźın alatti extracelluláris térben,
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� minden szövettel érintkező elemében biokompatibilis, továbbá előnyösen flexibilis,

� az extracelluláris térbe ültethető komponensének vastagsága 30 µm alatti,

� az érzékelőpontok nagy pontossággal, reprodukálható módon vannak kialaḱıtva.

Ez olyan MEMS technológiai sor fejlesztését tette szükségessé, mely mikromeg-

munkálható polimereket alkalmaz.
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2. fejezet

Bevezetés

2.1. Neurofiziológiai módszerek

Az idegsejtek (neuronok) sejtmembránjaikon szabályozott módon átfolyó ionáramok

formájában képesek jelfeldolgozásra, ingerületetek tovább́ıtására. Az ionáramok a sej-

tek közötti (extracelluláris) térben ún. volumenvezetéssel terjednek [13], elektromos po-

tenciálkülönbségeket létrehozva az idegszöveten belül [14] és ḱıvül, például a fejbőrön [15].

Az alábbiakban azokat a legelterjedtebben használatos neurofiziológiai módszereket fog-

lalom össze, melyekkel ezek a potenciálkülönbségek mérhetőek. Az 1. ábra három ilyen

módszert szemléltet.

(a) (b) (c)

2.1. ábra. Neurofiziológiai módszerek. (a) Elektroenkefalográfia [16] (EEG), (b) elektrokortikográfia [17]
(ECoG), (c) szövetbe implantált extracelluláris elektródok [18]

2.1.1. Elektroenkefalográfia

Az elektroenkefalográfiás (EEG) jelek mérése során a fejbőrre helyezett elektródok

seǵıtségével mérhető az agykéreg (cortex cerebri) neuronpopulációinak aktivitása. A
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mérési módszer legfőbb előnye non-invazivitása mellett, hogy ezredmásodperces pon-

tossággal képes követni az agyban lejátszódó elektromos potenciálváltozásokat [19].

Az EEG hátránya rossz térbeli felbontása, mivel a fejbőrön megjelenő jelek jel-

lemzően nagyszámú idegsejt szinkronizált, összegzett aktivitásának eredménye [20]. A

forrásanaĺızis nehézségét az inverz probléma jelenti: a gömbszerű test felsźınén mért po-

tenciálértékeknek végtelenül sok, a gömb belsejében indukálódó forrásmintázat feleltet-

hető meg, ı́gy az EEG jelekből elvileg sem lehet tökéletesen visszafejteni az azokat ge-

neráló aktivitások térbeli eloszlását [21]. A módszer további hátránya a koponya szigetelő

hatásából adódó zaj és a jelek torźıtottsága. Mindezek ellenére a módszert igen elterjed-

ten alkalmazzák idegtudományos ḱısérletekben [22], továbbá a klinikumban diagnoszti-

kai [23, 5], sőt terápiás célokra[24]. Az EEG egy újabb felhasználási területe az agy-gép

interfészek (brain-computer interfaces – BCI) létrehozása, melyek seǵıtségével kommu-

nikációs képességeikben korlátozott vagy végtagprotézisek használatára szoruló páciensek

életminősége jav́ıtható [25, 26].

2.1.2. Elektrokortikográfia

Az elektrokortikográfiás (ECoG) mérések során az agyfelsźınre helyezett elektródokkal

mérhető a neuronok elektromos aktivitása [27]. Előnye, hogy az EEG-hez képest a kopo-

nya szigetelő hatásának kiküszöbölése révén sokkal jobb jel/zaj viszony és térbeli felbontás

érhető el [28], hátránya azonban az invazivitása, ami miatt csak orvosilag különösen in-

dokolt esetben alkalmazható. Az ECoG kiválóan alkalmazható idegtudományos kisállat-

ḱısérletekben különböző agykérgi területek funkcióinak meghatározására, azok egymással

való kapcsolatának feltérképezésére [29]. A módszer egyik legelterjedtebb klinikai fel-

használása az epilepsziát okozó gócpontok lokalizációja [30]. Az epilepszia krónikus

idegrendszeri betegség, kiváltó oka egyes neuroncsoportok gátlóhatás alól felszaba-

duló ingerületvezetése, amitől bizonyos agyterületeket túlműködés jellemez [6]. A be-

tegség a gócpontok műtéti úton történő eltávoĺıtásával az esetek többségében tünet-

mentessé tehető [31], ehhez azonban szükség van az epileptogén zónák lehető legpon-

tosabb körülhatárolására. Az EEG-hez hasonlóan az ECoG is ı́géretes módszer agy-gép

interfészek fejlesztéséhez, mind a végtagprotézisek vezérlését [32], mind pedig a kommu-

nikációs képességek bőv́ıtését tekintve [33].
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2.1.3. Idegszövetbe implantált elektródok

A szövetbe implantált elektródok túlnyomó többsége az extracelluláris térbe kerül

beültetésre és seǵıtségükkel rendḱıvül jó (akár 10 - 100 µm) felbontással monitoroz-

ható az idegi aktivitás. Ezek az elektródok lehetővé teszik a környezetükben található

neuronok akciós potenciáljainak, ún. egysejt aktivitásoknak, továbbá kisebb neuroncso-

portok soksejt aktivitásainak érzékelését, ezért az extracelluláris elektródokkal mért je-

lek információtartalma jóval magasabb pl. az ECoG által szolgáltatott jelekhez képest,

ezért ezek a szenzorok még inkább megfelelőek lesznek agy-gép interfészek számára

. A klinikumban implantált elektródokat nem csupán érzékelőként, hanem beavat-

kozóként is használnak, példa erre a mélyagyi ingerlés mellyel a Parkinson-kór akár

tünetmentessé tehető [34]. Implantált elektródok az epilepsziasebészet eszköztárában

is megjelentek. A 2.2 ábrán látható eszköz poliimid szigetelésű, 24 db platina-iŕıdium

vékonyhuzalból, kézi munkával késźıtett szenzor, melyet formája miatt rajzszög multi-

elektródnak neveznek. Az elektródsor egy 3 mm hosszú és 350 µm széles tűszerű tes-

ten helyezkedik el. A tű egy 1 cm átmérőjű, 300 µm vastag szilikongumi korongra

rögzül, mely az agy felsźınére illeszkedve előseǵıti a szenzor mechanikai stabilitását

a mérések során. A szenzort sikeresen használták epilepsziában szenvedő páciensek

agykérgében mezőpotenciálok, valamint egysejt és soksejt aktivitások mérésére [35].

2.2. ábra. Idegszövetbe ültethető rajzszög multielektród [35]
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2.2. MEMS neurális szenzorok

A mikro-elektromechanikai rendszerek (microelectromechanical system, MEMS) tech-

nológiája a félvezetőipar eszköztárát tömbi mikromegmunkálással (”bulk micromachi-

ning”) kibőv́ıtve kisméretű és nagyfokú integritással rendelkező szenzorok kialaḱıtását

teszi lehetővé [36]. Ezek a rendszerek megtalálhatóak például a gépjármű, mezőgazdasági

és egyéb ipari gépekben vezérlő és érzékelő eszközökként, a számı́tástechnikában,

gyógyszeriparban, vagy az orvostudományban [37]. Az in vivo neurofiziológiában használt

érzékelők esetében előnyös a nagy elektródsűrűség, valamint kritikus az eszközök

kis mérete, ezért egyre elterjedtebben kerülnek alkalmazásra a MEMS technológiával

létrehozott neurális szenzorok. A technológia további előnye a reprodukálhatóság és a

kihozatal.

2.2.1. Sziĺıcium alapú multielektródok

A sziĺıcium alapú, idegszövetbe implantálható szenzorok két legelterjedtebben használt

t́ıpusa a Michigan és Utah multielektród. A Michigani Egyetem kutatói által kifejlesztett

szenzorokat sziĺıcium egykristályból alaḱıtják ki. Az elektródok hordozójának geometriáját

egy bórral adalékolt réteg definiálja, mely gátolja a Si marását, ily módon a sziĺıciumon

belüli bórdiffúzió által limitált, 30 µm vastagságú planár struktúrát eredményez. A mikro-

elektródokat még a marás előtt, egy titán/iŕıdium rétegből, lift-off technológiával alaḱıtják

ki. A Utahi Egyetemen kifejlesztett multielektród [38] egy 4,2 mm Ö 4,2 mm területű

négyzet alakú üveg/sziĺıcium kompozit alappal rendelkezik. Az alapból annak śıkjára

merőlegesen 10 Ö 10 db, hozzávetőlegesen 1,5 mm hosszú elektródszár áll ki, melye-

ket az egykristály sziĺıcium fűrészelésével és nedves kémiai marásával alaḱıtanak ki. A

szárakat platinával boŕıtják, azt követően poliimiddel vagy parilén-C-vel szigetelik, majd

a szigetelést a szárak hegyénél eltávoĺıtják. A Michigan szenzorokkal ellentétben a Utah

érzékelők kontaktusai az implantáció irányára merőleges śıkban helyezkednek el.

Ezeken ḱıvül számos egyéb módszerrel gyártottak neurális multielektródokat, pl. SOI

(silicon-on-insulator) szubsztrátok felhasználásával [39] vagy mély reakt́ıv ionmarás (deep

reactive ion etching) alkalmazásával [40].

A sziĺıcium alapú agyi elektródok hátránya azok merevsége, mivel az agyi szöve-

tek mozgását az elektród nem képes lekövetni, ami heves immunreakciók kiváltását

eredményezheti [11]. Ez az idegtudósok számára közismert probléma ford́ıtotta fi-

gyelmünket polimer alapú eszközök fejlesztése felé.
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2.2.2. Polimer elektródok

Polimernek azokat a kémiai vegyületeket nevezzük, amelyek nagyszámú, egy vagy több-

fajta, azonos t́ıpusú atomcsoportból, úgynevezett monomer egységből épülnek fel és ezeket

az éṕıtő elemeket primer kémiai kötések kapcsolják össze [41]. A polimer alapú MEMS

multielektródok fő előnye azok rugalmassága, ami kedvező a lágy agyszövetben történő

alkalmazás esetében. A rugalmas implantátumok ugyanis követni tudják az agy apró

mozgásait és pulzálását, kevesebb zavart okozva ezzel környezetükben [12].

(a) (b)

(c) (d)

2.3. ábra. Szövetbe implantálható flexibilis multielektródok (a)[42],(b) [43], agyfelsźınen mérő mikro-
elektród-mátrix (c) [44], mandzsetta multielektród perifériás idegek jeleinek mérésére (d)
[12]

Flexibilis, polimer alapú mikroelektródok beültethetőek a központi idegrendszerbe

[44, 45, 46, 47] vagy a perifériás idegrendszer rostjaiba [45, 48]. Az implantátumok a

sziĺıcium alapú extracelluláris elektródokhoz hasonlóan alkalmasak helyi mezőpotenciál

és egysejt aktivitás mérésére. Számos in vivo mérés esetében nem szükséges az elektródok

idegszövetbe történő ültetése, elegendő annak felsźınével való elektromos kapcsolat ki-

alaḱıtása, ami szintén egyszerűbben megvalóśıtható rugalmas eszközökkel. Erre a célra

szolgálnak például a mandzsetta elektródok, amelyek perifériás idegrostokra húzhatóak

[49], továbbá a retina implantátumok, melyekkel retinitis pigmentosában szenvedő

páciensek vizuális funkciókra tehetnek szert [50], illetve a már emĺıtett ECoG elektródok,

melyek az agykérgen mérik a potenciálváltozásokat [43].
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2.3. Polimerek

Mikrotechnológiai alapanyagként számos biokompatibilis polimer áll rendelkezésére

neurális mikroelektródok szigetelőanyagként való alkalmazására, melyek közül a három

leggyakrabban alkalmazott a poliimid, SU-8 és a parilén-C.

A poliimid leggyakoribb felhasználása az elektronikai technológiában szigetelő

anyagként vagy passziváló rétegként történik, megvédi az áramköröket olyan nem ḱıvánt

hatásoktól, mint a nedvesség által okozott korrózió vagy fizikai sérülés. Az elektrofi-

ziológiában alkalmazzák mind a perifériás, mind a központi idegrendszer jeleinek mérésére

szolgáló eszközök fejlesztésénél, például a mandzsetta és ECoG elektródoknál [51, 52].

Szubsztrátra történő felpörgetését követően, hőkezelés alkalmazásával imidizáció megy

végbe, melynek eredménye a kész réteg. Rajzolatkialaḱıtás általában száraz marással

történik. Újabban kifejlesztettek UV fénnyel mintázható poliimideket is [53].

A SU-8 egy epoxi alapú negat́ıv fotoreziszt. Fő felhasználási területe a mikrofluidi-

kai rendszerek, ugyanis a lakkból nagy oldalfal-arányú (aspect ratio) alakzatok hozhatók

létre. Sűrűn térhálós szerkezete biztośıtja mechanikai stabilitását, továbbá ellenálló kémiai

hatások és sugárzások ellen. Megmunkálása egyszerűbb, mint a poliimid, mivel UV fénnyel

litografálható [54].

A parilén számos kémiailag gőzfázisból leválasztható poli(p-xililén) polimer gyűjtőneve,

melyek hőre lágyulnak, lineárisak, nem térhálósak és szemkristályosak. Leginkább nagyon

alacsony nedvességmegkötése és jó szigetelése miatt alkalmazzák. Tipikus rétegvastagsága

néhány száz nanométertől pár mikrométerig terjed, felhasználástól és kialaḱıtásától

függően [55]. A parilén-C [poli(dikloro-p-xililén)] a legnépszerűbb orvosbiológiában al-

kalmazott parilén t́ıpus [56].
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3. fejezet

Anyagok és módszerek

3.1. Tervezési koncepciók

A dolgozatomban bemutatott szenzorrendszer a rajzszög multielektród [35] koncepcióját

fejleszti tovább, az Országos Klinikai Idegtudományi Intézet munkatársai által meg-

határozott szempontok alapján. Az új elképzelés szerint a mechanikai szilárdságot

biztośıtó korongot ECoG agyi jeleket rögźıtő mikroelektród-tömbbel váltjuk ki, egy

eszközben kihasználva az implantált elektródok és az agyfelsźınen mérő eszközök előnyeit.

A korábban kézzel késźıtett szárat egy polimer alapú MEMS elemmel helyetteśıtjük, biz-

tośıtva ezzel a nagyfokú precizitást és reprodukálhatóságot, valamint jobb mechanikai

kompatibilitást elérve ezzel a szenzor és az agyszövet között.

Az ı́gy megvalóśıtandó szenzorrendszer lekereḱıtett sarkú négyzet alakú ECoG kompo-

nense 8 relat́ıve nagy, 200 µm átmérőjű kör alakú kontaktus felületet tartalmaz a helyi

mezőpotenciálok mérésére. A négyzet méretének kellően nagynak kell lennie az implantált

komponens mechanikai rögźıtéséhez, az elektródjai méretének megválasztásakor pedig

az egymáshoz viszonýıtott elhelyezésüket, az ECoG komponens felületének nagyságát és

az impedanciájuk felülettől való függését kellett figyelembe venni, mivel az agyfelsźınen

történő helyi mezőpotenciál méréshez szinte bármekkora méretű elektród megfelel. Mind-

ezeket figyelembe véve a 200 µm-es átmérő megfelelő választásnak bizonyult, ahogy azt

dolgozatomban a 3.7 és a 3.8 fejezetben mérésekkel igazolom. A tűhegy formájú extracel-

luláris komponens 16 kisebb, 30 µm átmérőjű kontaktusfelülettel készül a szöveten belüli

akciós potenciálok mérésére. Ezek méretének megválasztásakor figyelembe kellett venni,

hogy ha túl kicsi az elektród mérete, nehéz vele az egysejt aktivitás detektálása, a túl

nagy mérető elektródok esetén pedig jelentős mértékű zaj terheli a mérést. Utóbbi abból

adódik, hogy az extracelluláris elektród a tőle maximum 100 µm távolságban elhelyez-
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kedő neuronok akciós potenciáljait képes detektálni. Ilyen távolságban általában 4-5, de

maximum 10 neuron található, ezek potenciáljainak mérésére tapasztalati úton megfe-

lelő méretválasztás a 30 µm-es elektródok átmérő. A tűhegy hosszát az in vivo méréskor

kiválasztott agyterület vastagságához igaźıtottuk, ahogy azt a 3.8 fejezetben bővebben is

kifejtem. A tűhegy formájú komponens továbbá el van látva két, a komponensek közti

mechanikai csatolást előseǵıtő karral, a tű két oldalán.

Ezzel a kialaḱıtással egyszerre mérhetünk helyi mezőpotenciálokat és alkothatunk 3D

képet a feltérképezni ḱıvánt agyterületről, mindemellett jav́ıtva a korábbi mérési rend-

szerek időbeli felbontásán. Az elektródok jeleit a csatlakozóig egy, a kezelhetőséget

megkönnýıtő, ı́ves vezetékrendszer tovább́ıtja. A szenzorok által mért jeleket közös

Preci-Dip (Preci-Dip, Delémont, Switzerland) csatlakozón vezetjük az erőśıtőn keresztül

a számı́tógépbe, feldolgozás és analizálás céljából. Az elektródrendszer koncepciója a

3.1 ábrán látható.

3.1. ábra. Illusztráció az elektródrendszer koncepciójáról

3.2. Layout tervezés

A szenzorok layoutjának tervezése a CleWin LAYOUT EDITOR szoftver 4.3.7.0

verziójával történt. A tervezőszoftver script ı́rási lehetőséggel rendelkezik, az előre

elkésźıtett programkód alapján generál layout tervet. Ennek előnye, hogy parametri-

kusan tervezhető vele az ábra, ı́gy az utólagos változtatások könnyen eszközölhetőek,
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például a vezető csatornák száma. A szenzorokat alkotó nagyobb elemeket külön-külön

terveztem meg, majd azokból feléṕıtettem a layout tervet. Ilyenek a párhuzamos jelve-

zetékeket adó 0°-os, 90°-os és a 180°-os elemek, vagy a tűhegy-formájú alkotóelem. A szen-

zor állandó, változtatást biztosan nem igénylő részei script ı́rás nélkül, kézi tervezéssel is

megvalóśıthatóak, ilyen például az általunk használt, in vivo ḱısérletek esetén alkalmazott

technológiával kompatibilis csatlakozó fizikai mérete.

A megtervezett struktúra három rétegből épül fel: egy fém réteg, ami a jelek de-

tektálására és a csatlakozóra juttatására szolgál, valamint egy alsó és egy felső szigetelő

hordozó réteg. A szigetelő rétegek rajzolata az elektromos csatlakozás helyein tér el, ahol a

felső réteg nyitott, lehetővé téve ezzel az elektromos kapcsolatot a fém és a szövet, illetve

a fém és a csatlakozó között. Az alsó hordozó ezeken a helyeken szigetelő, egybefüggő

felületet alkot.

A léıró script a kezdeti paraméterek megadása után először a fém réteg raj-

zolatát késźıti el, majd az alsó és felső hordozó réteget. A tervezés során a

LUA programnyelv matematikai függvényeit használtam. A layout terv részlete

és egésze a 3.2 és 3.3 ábrán látható. Az ı́gy elkésźıtett és az egyedileg meg-

rajzolt elemek felhasználásával készült el az ECoG és a tűhegy alakú kompo-

nens layout terve. Az eszköz layoutja, a dolgozatomhoz nem kapcsolódó azonos

rétegszerkezetű MEMS eszközökkel együtt került integrálásra 5 inch-es maszkokon.

3.2. ábra. A layout három rétegének különálló (a) és egymásra illesztett (b) képe
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3.3. ábra. Layout terv: az ECoG komponens (a, felső), annak szenzorrégiója (c), az extracelluláris
komponens (a, alsó) és annak szenzorrégiója (b)

3.3. Rétegstruktúra megválasztása

A gyártás elind́ıtása előtt meg kell határozni az elkésźıtendő rétegstruktúrát alkotó

anyagokat. Az MTA TTK MFA eszközparkjában megtalálhatóak a poliimid és a SU-8

megmunkálásához szükséges lakkcentrifuga és reakt́ıv ionmaró berendezések, a parilén-C

leválasztásához szükséges speciális reaktor azonban nem. A SU-8 lakkok ára jóval ked-

vezőbb, mint a fotolitografálható poliimideké, ezért SU-8-cal és hagyományos poliimiddel

dolgoztam. A megfelelő struktúra kiválasztására több ḱısérletet is végeztünk ezek kom-

binálásával.

Kezdetben a protot́ıpus elektródot PI/PI (alsó és felső) hordozóval késźıtettük el. A

sziĺıciumra történő poliimid vékonyréteg leválasztás és megmunkálás nagy pontossággal

elvégezhető, reprodukálható és jó kihozatalt eredményez. Az ı́gy elkészült szenzorok azon-

ban nem rendelkeztek megfelelő tartással a használhatósághoz, nehézkes volt az alkal-
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mazásuk. A következő ḱısérlet a SU-8/SU-8 hordozójú szenzor volt, melynek előnye volt a

megfelelő merevsége, könnyen kezelhetőnek bizonyult az alkalmazása során. A nehézséget

a SU-8 sziĺıcium szeletről történő eltávoĺıtása okozta. Ehhez a technológiai lépéshez

általában alkalmaznak egy áldozati réteget, amelyet kémiai úton eltávoĺıtva a SiO2 és a

SU-8 réteg közül, a SU-8 réteg eltávoĺıtható. Ez a technológia azonban nem kompatibilis az

általunk használt fémezési eljárással, ı́gy áldozati réteg nélkül alaḱıtottuk ki a SU-8/SU-8

rétegszerkezetet. Ebben az esetben a szenzorok szeletről történő eltávoĺıtása alacsony kiho-

zatalú volt. Az eddigi tapasztalatok alapján alaḱıtottuk ki a polimerek számunkra előnyös

tulajdonságait kombinálva, a PI/SU-8 rétegszerkezetet.

A poliimid jó tapadást biztośıt a SiO2-hoz a gyártás során, és könnyen eltávoĺıthatóvá

teszi a szenzorokat a szeletről, mı́g a SU-8 könnyen megmunkálható és kellő tartását

biztośıt a szenzoroknak az alkalmazás során. A hordozók közti biokompatibilis vezető

fémréteget a titán-oxid/platina (TiOx/Pt) struktúra alkotja, ahol a titán-oxid szerepe a

megfelelő tapadás biztośıtása a poliimid réteghez.

3.4. Mikrotechnológiai megmunkálás

A technológiai lépéssor a 3.4 ábrán látható. A szenzorokat 4 inch átmérőjű sziĺıcium

szeleten alaḱıtottuk ki. A megmunkálási folyamat első lépéseként 1 µm vastag termikusan

növesztett SiO2 réteget alaḱıtottunk ki, atmoszférikus nyomáson 1150°C-on 140 perc alatt.

Ezt követően 3,5 µm vastag P84 t́ıpusú poliimid (Evonik Industries, Essen, Germany)

réteget pörgettünk fel a szelet egyik oldalára. A poliimid beégetése 300°C-on, 60 perc

alatt történt. A következő technológiai lépés egy 500 nm vastag alumı́nium réteg felvitele

vákuumpárologtatással, majd arra egy 1,8 µm vastag Microposit 1818 (Dow Electronic

Materials, Newark, DE, USA) t́ıpusú fotoreziszt került felpörgetésre. Az alumı́nium jelen

esetben egy áldozati réteget alkot, melyre a fémezés mintázatát kialaḱıtó lift-off tech-

nológiai lépés miatt van szükség. Mivel az alkalmazott Microposit pozit́ıv fotoreziszt,

a megviláǵıtott helyeken válik oldhatóvá, ezért a korábban elkésźıtett fém réteg layout

mintázata alapján úgy készült el az itt felhasznált maszk, hogy ahova fém réteget ter-

veztünk, onnan eltávoĺıtásra került a fotoreziszt. A lakkot a maszkon keresztül exponáltuk,

majd az alumı́niumot nedves kémiai marással (H2O:CH3COOH:H2SO4:H3PO4:HNO3

70:20:30:32:20) mintáztuk meg. A fémezés felvitelének első lépéseként katódporlasztással

15 nm TiOx réteg került a poliimidre a megfelelő tapadás elérése érdekében, majd

arra leválasztásra került 270 nm Pt. A TiOx/Pt mintázatát ún. ”lift-off” technológiával

alaḱıtottuk ki: a réteg alatt lévő Al és fotoreziszt lemarásával csak azokon a területe-
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ken maradt fémezés, ahonnan az előző lépésben eltávoĺıtottuk az Al-t. A felső szige-

telőréteg kialaḱıtásához 20 µm vastag, 3005 t́ıpusú SU-8 (Micro Chem Corporation, New-

ton, MA, USA) felpörgetése következett, amit 150 °C-on 30 perc alatt égettünk be. Mivel

a SU-8 negat́ıv fotoreziszt, a réteg mintázata kialaḱıtható a réteg UV megviláǵıtásával és

előh́ıvásával. A réteg mintázata azonos az alsó hordozó rétegével, azzal a különbséggel,

hogy a csatlakozó tüskéinek helyein és az elektródok felsźıneinél eltávoĺıtásra kerül a SU-

8. A SU-8 réteg mintázatának a poliimid rétegre történő átvitele reakt́ıv ionmarással

(RIE) történt. A marás során oxigén (O2) és tetrafluormetán (CF4) plazma 1:1-es arányú

keverékével maródtak a rétegek, 120 sccm áramlási sebesség, 10 perc időtartam és a

plazma és a szelet közti 90 V potenciálkülönbség paraméterek mellett. Ezalatt a SU-8

réteg mintázata került átvitelre a poliimid rétegre. A marást addig végeztük, amı́g a poli-

imid réteg teljesen lemaródott. A marás során a SU-8 réteg is maródott, kisebb mértékben.

A platina maszkoló anyagként funkcionált, megvédve ezzel az alatta található poliimid

réteget. Végül a MEMS struktúrákat csipesz seǵıtségével eltávoĺıtottam a szeletekről.
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I. SiO termikus növesztés2 

II. Poliimid felpörgetés

III. Al vákuumpárologtatás

IV. Fotoreziszt felpörgetés

V. Fotoreziszt UV exponálás

VII. Al marás

IX. Lift-off technológia

X. SU-8 felpörgetés

XI. SU-8 UV exponálás

XII. SU-8 eltávolítás

VI. Exponált fotoreziszt eltávolítás XIII. Reaktív ionmarás

XIV. Szenzorok eltávolítása
a hordozóról

VIII. TiO /Pt katódporlasztásx

Si
SiO2 

P84 poliimid

Al
1818 fotoreziszt

TiO /Ptx

SU-8 3005 fotoreziszt

3.4. ábra. MEMS technológiai megmunkálás
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3.5. Rétegvastagság-vizsgálat

Az elkészült szeleten megvizsgáltam az egyes rétegvastagságokat Bruker DektakXT

profilométerrel, ellenőrizve ezzel a reakt́ıv ionmarás paramétereinek sikeres beálĺıtását. A

3.4 ábra XIII. részábráján látható, hogy a reakt́ıv ionmarás a poliimid rétegen ḱıvül a

SU-8 réteget is elvékonýıtotta, továbbá tudjuk, hogy a SiO2 vastagságát is csökkentette.

A szeleten lévő rétegstruktúra alapján két vastagságot tudunk mérni: a poliimid, a SU-

8 és a SiO2 lemart vastagságának összegét, valamint a poliimid, a titán-oxid/platina és

a SiO2 lemart vastagságának összegét. A komponensek eltávoĺıtása után mérhető lett

egy harmadik vastagság, a SiO2 bemaródásának mértéke. A három vastagság mérése,

és a TiOx/Pt vastagságának ismeretéből már kiszámı́tható a poliimid és a SU-8 rétegek

mikrotechnológiai megmunkálás utána vastagsága.

Egy, a profilométerrel késźıtett részeredmény látható a 3.5 ábrán. A vas-

tagságmérés a SU-8 rétegen kezdődik, ı́gy az található a 0 µm-es tenge-

lynél. A grafikonon a völgyek a kontaktus felületek feletti területeket mu-

tatják, melyekből kiszámı́tható a reakt́ıv ionmarás utána SU-8 réteg vastagsága.

3.5. ábra. Profilométerrel késźıtett vastagság vizsgálat részeredménye grafikonon, és a mérés közben
készült fénykép

3.6. A mikroelektród-rendszer összeálĺıtása

A rendszer összeálĺıtása mikroszkóp alatt, csipeszekkel történt, ezt szemlélteti a

3.6 ábra. A szenzorok komponenseinek összeillesztése érdekében a rögźıtésükhöz három,

1 mm vastag üveg lemezt használtam fel. Két lemez tartotta helyén az ECoG kompo-

nenst, a csatlakozó felőli részét, és attól kezdve az egész szenzort, egészen a vezetékezéshez

legközelebb eső három elektróddal bezárólag. A harmadik lemez alulról támasztotta meg
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a szenzor területből a csatlakozótól távolabb eső három ECoG elektródot, tehát a szen-

zor terület két középső elektródját és a köztük lévő lyukat egyik oldalról sem takarta

üveg, ahogy az (a) és (b) képeken látható. Az ECoG komponens ilyen módon történő

mechanikai rögźıtése kellően stabilnak bizonyult az extracelluláris szenzor tűhegy alakú

érzékelő területének és szárának az ECoG szenzorrégió közepén lévő nýılásba helyezéséhez,

ez látható a (c) részábrán. Az összeillesztés végezetéül a szár két oldalán elhelyezkedő kar

mechanikai kontaktusba került az ECoG komponenssel. Ekkor az alsó két üveglemez közti

hézagot addig csökkentettem, amı́g kellő mechanikai stabilitást adtak a tű alakú szenzor-

nak a komponensek összeragasztása esetén. A két szenzorkomponens egymáshoz történő

rögźıtése érdekében egy csepp epoxi gyantát alkalmaztam, ami a harmadik üveg lemez

feletti ECoG területre került felhelyezésre, a komponensek találkozásánál, azok alsó oldali

hordozójára, elkerülve vele az elektródokat, a (d) részábra szerint.

A gyanta megszáradása után, utolsó lépésben az eszközök csatlakozóit szereltem fel.

A Preci-Dip csatlakozó tüskéi a szenzorok csatlakozó felületén kialaḱıtott lyukakba let-

tek ültetve, majd az elektromos kapcsolat biztośıtása érdekében forrasztott kötéseket

alaḱıtottam ki, a mechanikai rögźıtést epoxi gyanta szolgáltatta.

3.7. In vitro validálás - impedancia mérés, csökkentés

A kontaktusfelületek impedanciájának karakterizálásához elektrokémiai impedan-

cia spektroszkópiát (EIS) alkalmaztam. Referenciának ezüst-ezüstklorid (Ag/AgCl)

elektródot, ellenelektródnak pedig egy relat́ıv nagy felületű platina vezetéket használtam.

A közvet́ıtő anyag fiziológiás sóoldat (0,9% sűrűségű NaCl) volt. A szenzort az ol-

datba helyezve, az elektródok és a referencia között 25 mV effekt́ıv értékű szinuszos

mérőfeszültséget hoztam létre, amihez a Reference 600 (Gamry Instruments, PA, USA)

mérőműszert használtam feszültségszabályozónak. A mérés szabályozására, az impedan-

ciaértékek gyűjtésére és azok analizálására a Gamry Framework 6.02 és az Echem Analyst

6.02 szoftverek álltak rendelkezésemre. A méréseket Faraday-kalitkában végeztem.

Az extracelluláris elektródok impedanciája a 100 kW-os, mı́g az ECoG elektródok esetén

ugyanez az érték a 10 kW-os nagyságrendbe esik. A jelentős impedanciakülönbség a kon-

taktus felületek méretbeli különbségéből adódik.

Az ECoG szenzor kontaktusainak impedanciája alkalmas lehet agyi jelek mérésére, az

extracelluláris elektródok esetén azonban az ekkora impedanciájú kontaktusokon történő

agyi jelek elvezetését jelentős mértékű zaj terhelné. Az 50 Hz frekvenciájú hálózati

feszültség és a körülöttünk lévő nagyfrekvenciás eszközök zaja egyaránt zavarként je-
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3.6. ábra. Az összeálĺıtás menete: az üveg lemezekkel rögźıtett ECoG komponens nézete alulról (a) és
felülről (b), extracelluláris komponens helyére poźıcionálása (c), epoxi gyanta felvitele (d),
lemezek eltávoĺıtása (e)(f).

lenik meg a mérés során. A jobb jel-zaj viszony eléréséhez az extracelluláris kontaktusok

impedanciáit csökkenteni kellett.

Az impedanciacsökkentéséhez a kontaktusok felületét növeltem, azáltal hogy egy nagy

fajlagos felületű platinaréteget választottam le. Az ı́gy kapott platinázott platina (Pt/Pt)

rétegek tartóssága már korábban tesztelésre került sziĺıcium mikroelektródok esetében

[57].

Faraday-kalitkában egy háromelektródos mérési elrendezést álĺıtottam össze: platina-

tetraklorid oldatba (PtCl4 x 2HCl x 6H2O) helyeztem a kontaktusfelületeket, referen-

cia elektródnak ismét Ag/AgCl, ellenelektródnak pedig platina elektródot használtam.

22



A leválasztás a korábban használt Reference 600 műszerrel történt, az extracelluláris

elektródok és a referencia közé 100 mV potenciálkülönbséget beálĺıtva, 10 perc időtartam

alatt. A leválasztás után a kontaktusok impedanciái 10 kW nagyságrendűek lettek, ı́gy

megfelelő zajszűrés mellett lehetővé téve a szenzorstruktúra elektródjainak in vivo karak-

terizálását.

3.7. ábra. Háromelektródos mérési elrendezés

3.8. In vivo validálás - eszköz karakterizálása

A szenzorrendszer funkcionális karakterizálásához patkány nagyagyban elektrofi-

ziológiás mérést végeztünk, az MTA TTK Kognit́ıv Idegtudományi és Pszichológiai Intézet

Összehasonĺıtó Pszichofiziológia csoport műtőjében.

Összesen 5 Wistar patkány agyi jeleit mértük, az állatok a mérés során ketamin-

xilazin oldat felhasználásával lettek érzésteleńıtve és altatva. A műtéti beavatkozás előtt

a 37,5 mg/ml ketamin és 5 mg/ml xilazin összetételű oldatból 0,2 ml / 100 g testsúly

arányban kaptak a 270 – 400 g súlyú állatok altatás és érzésteleńıtés céljából az [58]

alapján. A mérések előkésźıtéséhez az állatok feje sztereotaxiás célzó berendezésbe került

rögźıtésre, amely a beültetés során rögźıti az állatot és seǵıt a beültetési hely poźıciójának

pontos meghatározásában.
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Az állatok tartása és a velük való bánásmód megfelelt az Európai Tanács 2010. szep-

tember 22-én meghozott (2010/63/EU) irányelveinek (tudományos célokra felhasznált

állatok védelmére vonatkozó törvények és rendeletek az EU tagállamaiban), az 1998. évi

XXVIII. törvénynek (állatok védelméről és ḱıméletéről), valamint a Magyar Tudományos

Akadémia Természettudományi Kutatóközpont állatok védelmére és tartására vonatkozó

szabályzatainak.

A műtéti beavatkozás során a tájékozódást seǵıtő célzórendszer három dimenzióban,

10 µm pontossággal álĺıtható karját a koponya varratok egyik metszéspontjára, az ún.

bregmára poźıcionáltuk. A patkány agyatlaszok ezt a pontot tekintik origónak, ettől a

ponttól számı́tják a távolságot a fej állása szerint hosszanti (anteroposterior – AP) és

oldalirányban (mediolaterial – ML).

A műtéti beavatkozás kezdetén a koponyát a referenciapontként használt bregmához

képest (-1,0 mm) – (-0,6 mm) AP és (2,0 mm) – (7,0 mm) ML által meghatározott terüle-

ten felnyitottuk. A mikroelektród-rendszer implantálásának célterülete, merőlegesen im-

plantálva az agyfelsźınhez képest a -3,36 mm AP, 5,5 mm ML pont volt, ami lehetővé tette

számunkra lamináris jelek mérést a barrel cortexben, beleérve a hippokampuszba, ahogy

a 3.8 ábra mutatja. [59]A barrel cortex a szomatoszenzoros agykéregben található agy-

terület, és a tapintással kapcsolatos ingerületek feldolgozását végzi. Az egyik legnagyobb

agyterület a patkány agykérgében, valamint könnyen hozzáférhető, ezért ezt választottuk

implantálási célterületnek. Az extracelluláris komponens hosszát úgy határoztuk meg,

hogy biztosan átérjen az agykérgen, beleérve az alatta található hippokampuszba. A hip-

pokampusz a térbeli tájékozódásért [60, 61] és a memória működéséért felelős agyterület

[62].

A célterület felett a kemény agyhártyát (dura mater) bemetszettük a simább im-

plantáció érdekében. A pontos beültetéshez a szenzorrendszert a sztereotaxiás célzó

karjára erőśıtettük, és a kar valamint csipesz seǵıtségével a célterületen keresztül az

agyszövetbe szúrtuk.

A jelek rögźıtése 20 kHz-es mintavételi frekvenciával, egy 32 csatornás Intan RDH 2000

erőśıtő rendszerrel (Intan Technologies LLC., Los Angeles, CA, USA) történt, USB 2.0

porton csatlakoztatva azt a számı́tógépre.
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3.8. ábra. A beültetési célterület
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4. fejezet

Eredmények és diszkusszió

4.1. A mikromegmunkált komponensek és az összeszerelt eszköz

A sziĺıcium szeleten végzett mikrotechnológiai megmunkálás sikeres volt, a megfelelően

megválasztott rétegstruktúra és technológiai lépéssor eredményeként a megtervezett mik-

roelektródok jó (90% fölötti) kihozatallal készültek el. A megmunkálási folyamat végére

ért szeleteken profilométeres vastagságmérés seǵıtségével megvizsgáltam a mintákat, va-

lidálva az eszközök rétegstruktúráját alkotó egyes elemek vastagságát, ellenőrizve ezzel a

reakt́ıv ionmarás paramétereinek megfelelő beálĺıtását.

A poliimid (d3) és SU-8 (d2) réteg vastagságának kiszámı́tásához megmértem a SiO2

reakt́ıv ionmarás miatti vastagság csökkenését (d1), a poliimid és TiOx/Pt valamint a

poliimid és a SU-8 rétegek együttes vastagságát, melyek a 4.1 ábrán láthatók.

A poliimid és SU-8 réteg együttes vastagságának megállaṕıtásához 20 mérést végeztem,

melyek alapján az átlagos PI+SU-8 réteg vastagsága 15,63 µm és az eredmények szórása

1,33 µm. Hasonlóan, a PI+TiOx/Pt átlagos vastagsága 3,49 µm, a mért értékek szórása

0,14 µm. Mivel a 20 végzett mérés a SiO2 már ionmarás utáni vastagságához képest

történt, ezért a marás által eltávoĺıtott vastagságot hozzáadtam az átlagolt vastagság

értékekhez. A SiO2 bemaródásának meghatározására, a szeletről eltávoĺıtott mikro-

elektródok kontúrjánál végeztem elszórtan a szeleten 24 mérést, ahol az ionmart SiO2 és

az ionmarás ellen védett SiO2 határa található. Átlagolva a mért értékeket elmondható,

hogy az 1 µm vastag SiO2 rétegből d1 = 77,49 nm maródik le (a mért adatok szórása

26,67 nm). Tudjuk, hogy a katódporlasztott TiOx/Pt vastagsága 285 nm, ı́gy a poliimid

réteg vastagsága a mért PI + TiOx/Pt vastagságból:

d3 = 3,49− 0,285 = 3,21 µm (4.1)
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d1

d2

d3

Si SiO2 P84 poliimid TiO /Ptx

SU-8 3005 fotoreziszt Profilométer

4.1. ábra. Profilométerrel vizsgált rétegvastagságok

Ennek felhasználásával a SU-8 réteg RIE utáni vastagsága:

d2 = 15,63− 3,21 = 12,42 µm (4.2)

A rétegvastagsások meghatározása után azt mondhatom, hogy a technológiai lépéssort

záró reakt́ıv ionmarás eredményeként megfelelő vastagságú SU-8 réteg marad a poliimid

felett, a SiO2 csak kis mértékben maródik le, de a poliimid teljesen eltávolodott a nem

ḱıvánt helyekről. A reakt́ıv ionmarás paramétereinek beálĺıtása sikeres volt, a szenzorok

vastagsága megfelel a korábban meghatározott szempontoknak.

Az mikrotechnológiai lépéssor végére ért szelet és az arról eltávoĺıtott komponensek

láthatóak a 4.2 ábrán, a csatlakozóval ellátott és egymáshoz rögźıtett szenzorokról vala-

mint az elektródokat tartalmazó felnagýıtott szenzor területekről készült képek a 4.3 és

a 4.4 ábrán láthatóak. A mikrotechnológiai és összeszerelési folyamatok eredményeként,

a szenzorrendszer geometriája összhangban van az általunk előre eltervezettel. Össze-

sen 5 db ilyen eszközt késźıtettem és teszteltem. Az extracelluláris elektródokat tartal-

mazó szár rögźıtése az ECoG komponenshez megfelelőnek bizonyult, a kapcsolat minden

esetben sértetlen maradt az in vitro és az in vivo tesztek során. A hasonlóan flexibi-

lis, ı́vekkel ellátott vezetékezés mechanikusan elválasztja a szenzorrégiót és a csatlakozót.
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A vezetékezés mechanikai megb́ızhatósága is megfelelő volt, csak extrém húzóerő esetén

történt szakadás.

Összegezve a tapasztalatokat megállaṕıthatom, ezek a rugalmas eszközök nem

igényelnek annyi óvatosságot és gondoskodást a használatuk során, mint a ridegebb,

sziĺıcium alapú extracelluláris mikroelektród-tömbök.
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4.2. ábra. A MEMS technológiai lépéssor végére ért szelet (a), a hordozóról eltávoĺıtott ECoG kompo-
nens (b) és annak szenzorrégiója (d), a hordozóról eltávoĺıtott extracelluláris komponens (c)
és annak szenzorrégiója (e)
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4.3. ábra. Az összeillesztett és csatlakozóval ellátott mikroelektród-rendszer

4.4. ábra. A szenzorrégió, mely tartalmaz egy 16-csatornás extracelluláris multielektródot
és egy 8-csatornás ECoG komponenst
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4.2. Az eredeti és a csökkentett impedancia in vitro

Egy eszközzel végzett in vitro impedanciamérések átlageredményei láthatóak a

4.5 ábrán. A 707 µm2 geometriai területű extracelluláris, porlasztott platina elektródok

esetében az impedancia abszolút értékének átlagára és a hozzá tartozó szórásra 1 kHz-

en 559,5 ± 148,4 kW adódott. A kedvezőbb jel-zaj viszony érdekében úgy döntöttem,

csökkentem ezeket az értékeket. Elektrolitikus platinaréteg leválasztással kapott magas

durvasági tényezőjű Pt/Pt réteget kaptam, megnövelve az elektródok felületét. Az ı́gy

kapott átlagos impedanciaértékek és szórások 1 kHz-en 27.6 ± 8 kW-ra csökkentek.
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4.5. ábra. Eredeti és csökkentett impedancia és fázis értékek

Ahogy az várható volt, a sokkal nagyobb, 3140 µm2 felületű ECoG elektródok esetében

jóval alacsonyabb impedanciaértéket, 1 kHz-en átlagosan 18,6 ± 0.5 kW-ot kaptam. Mivel

az ECoG elektródokkal egysejt aktivitásokat nem, csak helyi mezőpotenciált terveztem

regisztrálni, ezért ezeket az impedanciaértékeket elegendően alacsonynak találtam és nem

alkalmaztam elektrolitikus platina leválasztást a felület növelése érdekében.
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4.3. In vivo ḱısérleti eredmények

A kisállatokon végzett in vivo beültetés közben az eszközök könnyen kezelhetőek vol-

tak, nem károsodtak. A dura matert átbökve mind az öt esetben sikeres implantációt

hajtottunk végre. Az eszköz csatlakozóját az előerőśıtőbe kötve a helyi mezőpotenciál-

változások, egysejt és soksejt aktivitások rögźıtése sikeresen megtörtént.

4.6. ábra. Agyszövetbe implantált és agyfelsźınen mérő szenzorrendszer

A rögźıtett hullámformákból látható egy részlet a 4.7 ábrán. Az 1-8-as számú csatornák

jelölik az ECoG komponens elektródjai által észlelt helyi mezőpotenciálokat, és a 9-24-es

számú csatornák felelnek meg az extracelluláris szenzor jeleinek. Lassú, 1-1,5 Hz-es osz-

cilláció figyelhető meg az összes csatornán, ami jellemző az alkalmazott ketamin-xilazin

anesztéziára [63, 64].

Az oszcilláció periódusa felosztható két alternáló állapotra. Az akt́ıv fázis alatt a neuro-

nok sejtmembránjai depolarizáltak és időegység alatt nagyszámú akciós potenciált (spike-

ot) generálnak. Ezeket inakt́ıv fázisok váltják, amikor a membránok hiperpolarizáltak,
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minek hatására a sejtaktivitás lecsökken [65, 65].

Az helyi mezőpotenciálnak pozit́ıv csúcsa van akt́ıv fázis alatt az agyfelsźınen és a kéreg

külső rétegeiben, mı́g a mélyebb rétegekben a hullám polaritása a felsźıni jelekhez képest

ford́ıtott. Ez a jelenség megfigyelhető az ECoG csatornákon és az implantált komponens

9-18 csatornáin. Emellett emelkedett aktivitás is megfigyelhető az oszcillációénál maga-

sabb frekvenciatartományban a 19-24 csatornákon. Ez azt igazolja, hogy az implantációs

tervnek megfelelően az extracelluláris multielektródot alkotó szár vége beleér az ilyen

jellegű aktivitást generáló hippokampuszba.

A szomszédos sejtek egysejt aktivitásának megjeleńıtésére felüláteresztő szűrést alkal-

maztunk a mért jeleken, 500 Hz-es vágási frekvenciával. Az orvosbiológiában az akciós

potenciálok keresésénél gyakori az 500 Hz -es vágási frekvencia alkalmazása, ezért ettől

nem térünk el a mérések során. Mivel a helyi mezőpotenciálok maximum 300 Hz frek-

vencián jelennek meg, ı́gy azok eltávoĺıtja az ı́gy megválasztott szűrő. A cortexben nagy

intenzitású soksejt aktivitás figyelhető meg az akt́ıv fázisokon belül. A hippokampuszban

az egysejt aktivitás nem követi szorosan az oszcillációt, ami megfelel az elvárásainknak,

mivel a lassú oszcilláció generátorai a kérgi (neocortikális) és a thalamikus sejtek [66].

A felvételeket követően a szenzorokat eltávoĺıtottuk az agyból és megtiszt́ıtottuk őket.

10-15 percig áztattuk őket 10 mg/ml Terg-A-Zyme (Alconox Inc., White Plains, NY,

USA) vizes oldatban. Ez idő alatt és utána 3-4 alkalommal eltávoĺıtottuk a szenzorokat

az oldatból és desztillált v́ızzel lemostuk őket. A tiszt́ıtási folyamat után nem maradt

nyoma rajtuk szerves anyagnak.
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Inaktív fázis Aktív fázis

4.7. ábra. In vivo rögźıtett hullámformák
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5. fejezet

További lehetőségek

Az eszközt az Országos Klinikai Idegtudományi Intézet munkatársaival

együttműködésben, Nemzeti Agykutatás Projekt keretében fejlesztettük. Távlati

célunk a szenzor humán alkalmazása. Ennek egyik előfeltétele az eszköz kisállatokba

történő krónikus beültetése, hogy képet kaphassunk beültetés által kiváltott immunre-

akciókról és az elektródok hosszú távú stabilitásáról. Ezt a ḱısérletsorozatot a sikeres

akut beültetések nyomán szintén az MTA TTK Kognit́ıv Idegtudományi és Pszichológiai

Intézetben fogjuk végezni.

Az idő rövidsége miatt nem volt módom a szenzorrendszer három dimenziós jel-

forrásforrás-lokalizációs képességeit validálni, ehhez a jövőben további in vitro és in vivo

méréseket fogok végezni agaróz gélben és patkányban. A Pt/Pt vezető réteg mellett terv-

ben van más impedancia csökkentő módszerek vizsgálata is, például az iŕıdium/iŕıdium-

oxid vezető réteg alkalmazása.

A technológia elvileg lehetővé teszi többszárú extracelluláris multielektród-struktúra

kialaḱıtását, alkalmassá téve a rendszert a szövet nagyobb térfogatának monitorozására.

A MEMS technológia eszköztára lehetőségeket biztośıt speciális funkciók integrálására.

Mikrofluidikai csatornák korábban kialaḱıtásra kerültek az MTA TTK MFA sziĺıcium

alapú neurális érzékelőikben és lehetőség van hasonló, többfunkciós, polimer alapú szen-

zorok fejlesztésére, adhéziós kötés seǵıtségével. Különböző törésmutatójú polimerek al-

kalmazásával hullámvezető integrálható az eszközre, alkalmassá téve azt optogenetikai

ḱısérletekben való felhasználásra.
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6. fejezet

Összefoglalás

Irodalmi kutatómunkám eredménye alapján azt mondhatom, hogy tudomásom szerint

az ebben a munkában bemutatott eszköz az első polimer alapú, flexibilis szenzorrendszer,

ami egy extracelluláris és egy ahhoz integrált agyfelsźıni mikroelektród-tömbből áll. Az

alkalmazott mikrotechnológiai megmunkálási eljárások lehetővé tették prećızen és repro-

dukálhatóan kivitelezni a megtervezett multielektródot, egy továbbfejlesztett verzióját a

rajzszög elektródnak, amelyet már sikeresen alkalmaztak lamináris jelek rögźıtésére humán

agykéregben.

Az új eszközt karakterizáltuk in vitro, fiziológiás sóoldatban és in vivo, patkány központi

idegrendszerében, bizonýıtva annak funkcionális működését. Az in vitro eredmények azt

mutatják a porlasztott platina elektródok impedancia értékeit illetően, hogy elektroli-

tikus platina leválasztással elérhető az impedanciák nagyságának 1 kHz-en az eredeti

érték 4,8 %-ra, mı́g alacsonyabb frekvenciákon 2 nagyságrenddel alacsonyabbra való

csökkenése. Az in vivo felvételek során az ECoG és az extracelluláris elektródokon is si-

keresen rögźıtettünk helyi mezőpotenciálokat, melyek az elvárt, a beültetési célterületnek

és az alkalmazott anesztéziának megfelelő lassú hullámú oszcillációt mutattak, továbbá

az implantált komponens egysejt aktivitások detektálására is alkalmasnak bizonyult.

A szenzorrendszert prezentáltuk szeptember 7-10 között a EUROSENSORS 2014 konfe-

rencián az olaszorsági Bresciában, valamint november 20-22 között a Magyar Idegsebészeti

társaság és a Magyar Neuroonkológiai Társaság Innováció az Idegsebészetben ćımű 2014.

évi Nemzeti Kongresszusán.
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Péternek és Dr. Ulbert Istvánnak a seǵıtséget az in vivo ḱısérletekhez.
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[14] C. Nicholson and J. A. Freeman. Theory of current source-density analysis and deter-

mination of conductivity tensor for anuran cerebellum. J Neurophysiol, 38(2):356–68,

1975. Using Smart Source Parsing Mar.

[15] M. Teplan. Fundamentals of eeg measurement. Measurement Science review,

2(2):2002, 2002.

[16] http://www.medicalexpo.com/prod/compumedics-neuroscan/electroencephalography-

caps 79144-501556.html.

[17] Sharma M Szrama N Roland J Freudenberg Z Solis J Breshears J Schalk G Leut-

hardt EC, Gaona C. Using the electrocorticographic speech network to control a

brain-computer interface in humans. Journal of Neural Engineering, 8(3):036004,

2011.

41



[18] K. D. Wise, A. M. Sodagar, Yao Ying, M. N. Gulari, G. E. Perlin, and K. Najafi.

Microelectrodes, microelectronics, and implantable neural microsystems. Proceedings

of the IEEE, 96(7):1184–1202, 2008.

[19] B Keri, Sz.; Gulyas. Elektrofiziológiai módszerek a kognit́ıv idegtudományban. Osiris
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