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Resumo
A interface cérebro-máquina (ICM) tem crescido bastante nas últimas décadas, na qual a ca-
pacidade de conexão do cérebro humano com máquinas já é uma realidade. Podemos dividir
as ICM’s entre duas formas de aquisição: não invasiva e invasiva. No registro não invasivo, não
há a necessidade de procedimento cirúrgico para que ocorra o registro da atividade cortical,
enquanto que para o registro invasivo é necessário um procedimento cirúrgico para implantar
o eletrodo. Entretanto, alguns desafios ainda precisam ser superados para uma maior conso-
lidação dessas tecnologias e um deles está na biocompatibilidade e resposta imune local ao
equipamento implantado. Desta forma, esse trabalho tem como objetivo realizar o desenvol-
vimento e fabricação, através do desenvolvimento de moldes para eletrodos flexíveis visando
realizar o registro neural por um maior período de tempo e causar menor dano ao tecido
onde está implantado. Para a fabricação do eletrodo flexível totalmente polimérico, utilizou-
se o polímero condutor poli(3,4-etileno dioxitiofeno):poli(estirenosulfonado) (PEDOT:PSS)
e o polidimetilsiloxano (PDMS) como isolante. O PEDOT:PSS passou por modificações da
sua propriedade física para poder ser depositado manualmente no substrato de PDMS obtido
pelos moldes. Registros in-vitro e in-vivo foram realizados para validar o método de fabrica-
ção. Valores de condutividade de 137 S/cm e 180.7 ± 19.5 de resistência foram encontrados
pelo método de fabricação utilizado para obter a tinta baseada em PEDPT:PSS. O eletrodo
totalmente polimérico mostrou possuir uma relação sinal-ruído, onde obteve um valor de
12dB, quando comparado com o headstage tester unit (HTU), da plexon. Foram realizados
registros com modelo animal, com obtenção de potenciais de campo (LFPs) em dois estados:
anestesiado e em movimento libre na caixa de acrílico. A resposta imunológica foi conside-
rada satisfatória, na qual o eletrodo tem a sua reação inflamatória parcialmente completa
até 21 dias após o implante. Contatou-se que a qualidade do registro não foi alterada com
o passar dos dias e todos os canais implantados continuavam em funcionamento ao término
do protocolo. O eletrodo totalmente polimérico mostrou-se uma alternativa interessante para
registros neurais em modelos animais, porém necessita-se ampliar a compreensão sobre o
funcionamento do eletrodo por um período de tempo mais prolongado.

Palavras-chave: ICM; Biocompatibilidade; PEDOT:PSS; Registro Neural; Resposta imu-
nológica;
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Abstract
The brain-machine interface (BCI) has grown significantly in recent decades, in which the
ability to connect the human brain with machines is already a reality. We can share ICM’s be-
tween two forms of acquisition: non-invasive and invasive. In the non-invasive recording, there
is no need for a surgical procedure to record cortical activity, while for the invasive recording,
a surgical procedure is required to implant the electrode. However, some challenges still need
to be overcome for greater consolidation of these technologies, and one of them is biocompat-
ibility and immune response location to the implanted equipment. Thus, this work aims to
carry out the development and manufacturing through the development of molds for flexible
electrodes aiming to perform the neural recording for a more extended period and cause
less damage to the tissue where it is implanted. To manufacture the fully polymeric flexible
electrode, the conductive polymer poly(3,4-ethylene dioxythiophene):poly(styrenesulfonated)
(PEDOT:PSS) and polydimethylsiloxane (PDMS) were used as insulators. THE PEDOT:
PSS underwent modifications of its physical property in order to be manually deposited
on the PDMS substrate obtained by the molds. In-vitro and in-vivo recordings were per-
formed to validate the manufacturing method. Conductivity values of 137 S/cm and 180.7 ±
19.5 of resistance were found by the manufacturing method used to obtain the ink-based in
PEDPT:PSS. The fully polymeric electrode was shown to have a signal-to-noise ratio, where
it obtained a value of 12dB, compared with the headstage tester unit (HTU), from Plexon.
Records were performed with an animal model, obtaining field potential (LFPs) in two states:
anesthetized and free-moving in the acrylic box. The immune response was considered satis-
factory, in which the electrode has its inflammatory reaction partially complete up to 21 days
after implantation. It was found that the recording quality did not change over the days and
that all the channels implemented continued to function at the end of the period of protocol.
The fully polymeric electrode proved to be an exciting alternative for neural recordings in
animal models, but it is necessary to expand the understanding of the electrode functioning
for longer.

Keywords: BMI; Biocompatibility; PEDOT:PSS; Neural Record; Immune response;

v



Sumário

1 Introdução . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1
1.1 Biomateriais . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

1.1.1 Resposta imunológica . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.2 Eletrodos neurais . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5

1.2.1 Matrizes de microfios . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.2.2 Microeletrodos Michigan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.2.3 Microeletrodos Utah . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6
1.2.4 Microeletrodos recentes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

1.2.4.1 Neuropixels . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.2.4.2 Matriz de eletrodo polimérico . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.2.4.3 Malha eletrônica injetável . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

1.3 Polímero Condutor PEDOT:PSS . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
2 Justificativa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
3 Objetivos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

3.1 Objetivos Gerais . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
3.2 Objetivos Específicos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

4 Artigos Completos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
4.1 All-polymeric electrode based on PEDOT:PSS for in-vivo neural recording . 11

4.1.1 Resumo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
5 Conclusão . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

Referências . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

Anexos 32

vi



Dedico esta tese à todos os 677 mil sonhos interrompidos pela COVID-19.

vii



Agradecimentos

Agradeço a Deus (ou Alá, Buda, destino ou qualquer entidade superior) por estar vivo
(e saudável) e por ter que enfrentar uma série de desafios que me levaram a desenvolver meus
conhecimentos e ter a oportunidade de estudar;

A minha mãe, por ter sido uma guerreira (e companheira) e lutado contra todas as
dificuldades da vida para me proporcionar a oportunidade de percorrer a trilha do conheci-
mento;

Ao meu pai (in memoriam) por ter me guiado no início da minha vida, deixando como
história exemplo de bondade, amizade e companheirismo que me espelharei por toda vida;
E ao meu avô Geraldo, (in memoriam), que orientou nos momentos difíceis;

Ao meu irmão Gustavo, que sempre esteve presente e apoiou em todos os momentos
(tristes e alegres) a minha trajetória;

Aos meus tios Heleodório e Eleomarcos apoiando, encorajando e guiando meus passos
em momentos difíceis para poder chegar até aqui;

À Isabelli Luara, por todo companheirismo, compreensão, apoio e carinho em todos
os momentos;

Ao meu primo Daniel Martins pelo acolhimento, apoio e amizade em todas as horas;

Ao meu orientador, Prof. Dr. Edgard Morya, pela apoio e ajuda para realização e
conclusão deste trabalho;

A veterinária Valéria Arboés, pela paciência, ajuda e apoio para realização desse
trabalho;

A todos os professores e funcionários do Instituto Santos Dumont;

Aos técnicos do DEMat-UFRN, Hudson e Roberto, por toda ajuda, companheirismo
e conselhos na trajetória acadêmica;

Aos técnicos do Laboratório de Caracterização Estrutural dos Materiais LCEM-DEMat-
UFRN), Carla Laíse e Igor Zumba, por todo empenho na realização das análises;

Aos “Estudos da sexta”, por toda confraternização, companheirismo, amor fraternal
e por terem mostrado o verdadeiro significado da amizade;

Aos meus colegas do ISD, em especial ao Seidi e o Bruno pelo;

viii



Aos “Inquisidores do trovão”, por tornarem meus domingos mais alegres e que me
mostraram que é possível encontrar grandes amigos onde se menos espera;

A todos os professores que participaram do meu trajeto até aqui;

ix



“Humankind’s first sin was faith; the first virtue was doubt.” Carl Sagan

x



Lista de ilustrações

Figura 1.1 – Esquema da resposta imune local após implante do eletrodo. . . . . . . . 5

xi



1

1 Introdução

A interface cérebro-máquina (ICM) mesmo tendo seu desenvolvimento inicial nos anos
1960, só houve um crescimento considerável no final da década de 1990. A ICM pode ser
definida como uma combinação de conceitos, métodos e abordagens derivadas de áreas como
a neurofisiologia e engenharia. A proposta principal da ICM é realizar a interpretação de
sinais eletrofisiológicos e transformá-los em ações de um dispositivo externo, seja o controle
de um cursor do mouse ou uma prótese robótica. Usualmente a ICM é mais voltada para
o aspecto de criar novas terapias de reabilitação para pacientes acometidos com doenças
debilitantes, como a esclerose lateral amiotrófica (ELA), acidente vascular encefálico (AVE),
lesão medular e amputados (LEBEDEV; NICOLELIS, 2017).

As ICMs podem ser classificadas em relação a sua invasividade, onde estão divididos
em sistemas não-invasivos e invasivos ou intracranianos. ICMs não-invasivas são implemen-
tadas com uma certa facilidade e não precisam de nenhum procedimento complexo para
utilizá-la (LEBEDEV; NICOLELIS, 2017). Com as interfaces invasivas não há a mesma faci-
lidade de utilização devido ao procedimento cirúrgico para implantá-lo, havendo necessidade
de abertura do crânio para colocar os eletrodos que penetrarão o tecido cerebral (BORTOLE
et al., 2014). Apesar dos crescentes avanços nos sistemas de ICMs invasivos, questões como
biocompatibilidade, resposta imune no local de implantação do eletrodo, qualidade do si-
nal e a maneira como são realizadas as cirurgias ainda são pontos que necessitam de uma
integração maior na literatura.

Com relação aos microeletrodos invasivos, são normalmente utilizados para microes-
timular ou registrar a atividade cerebral próxima a sua fonte, isto é, próximos aos neurônios.
Presentemente, os métodos de registros extracelulares permitem obter dois tipos diferentes
de sinais - O potencial de campo local (LFPs), que reflete a corrente de múltiplos neurô-
nios, e potenciais de ação, que são gerados por apenas um neurônio (BUZSÁKI et al., 2012).
Entretanto, a resposta imunológica ao implante, que é um corpo estranho, é considerada
como a fonte principal da instabilidade e perda do sinal devido ao encapsulamento do im-
plante através de uma cicatriz glial, causando assim, a inutilização do microeletrodo que
deveria registrar ou microestimular (POLIKOV et al., 2005; GULINO et al., 2019) . A razão
glia/neurônio no local onde é implantando o eletrodo normalmente é utilizada como métrica
para avaliar a biocompatibilidade. Porém, devido a complexidade do sistema, tal avaliação
pode não transparecer a real necessidade de modificação desses eletrodos (KUBOTA, 2014).

Em termos aos materiais utilizados, duas propriedades mecânicas são consideradas
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chaves - Módulo de Young e rigidez à flexão. Embora o módulo de Young defina as proprie-
dades intrínsecas de um material, a rigidez à flexão é quem desempenha um papel mais direto
na determinação da incompatibilidade mecânica e, portanto, na resposta imune provocada
no tecido neural (CHEN et al., 2017). Desta forma, criou-se a necessidade de desenvolvi-
mento de eletrodos mais flexíveis e que tentem emular as propriedades do tecido onde será
implantado (WANG et al., 2018). Eletrodos a base de polímeros estão ganhando cada vez
mais notoriedade entre as pesquisas, devido a uma aproximação da propriedade do tecido
cerebral como apresentados por (XIE et al., 2015; ZHOU et al., 2017b; HARA et al., 2016;
WEI et al., 2018; KOZAI et al., 2012). Mesmo não obtendo valores de condução elétrica aos
outros materiais utilizados como os metais, os polímeros condutores etão ganhando notorie-
dade devido a sua capacidade de reduzir a impedância. Entretanto, o modo de fabricação dos
eletrodos comumente estão associados a procedimentos complexos e bastante custosos para
serem realizados. Yuk et al. (2020) desenvolveu uma tinta condutora a base do polímero con-
dutor poli(3,4-etileno dioxitiofeno):poliestireno sulfonado (PEDOT:PSS), tornando possível
a utilização da manufatura aditiva para a fabricação de eletrodos intracerebrais.

O desenvolvimento de eletrodos flexíveis à base de PEDOT:PSS como condutor elé-
trico tem se tornado bastante estudado nos últimos anos (HASSLER et al., 2011). A modifi-
cação do PEDOT:PSS como tentativa de aumento da sua condutividade elétrica é descrita na
literatura (SINGH et al., 2017), entretanto, apresentou com aplicação para eletrodos intra-
cerebrais de fácil fabricação e tornando-o o PEDOT:PSS como agente principal na condução
elétrica. Outra característica importante é a menor resposta imunológica a este material
(FERLAUTO et al., 2021; BIANCHI et al., 2022). Desta forma, espera-se reduzir a resposta
imune local e aumentar o tempo de registro da atividade cerebral para futuras aplicações em
ICMs utilizando eletrodos totalmente poliméricos baseados em PEDOT:PSS.

1.1 Biomateriais
A biocompatibilidade e a biofuncionalidade são dois parâmetros de extrema impor-

tância para que os biomateriais exerçam funções de reparo em um organismo vivo. Espera-se
que os biomateriais (naturais ou sintéticos) substituam, restaurem, aumentem ou avaliem
tecidos, órgãos ou funções de sistemas biológicos in vivo. Segundo Clemson Advisory Board
for Biomaterials, um biomaterial é sistematicamente e farmacologicamente uma substância
inerte, projetada para implantação ou incorporação a um sistema biológico vivo, na qual a
definição foi adotada pela 6° Annual International Biomaterials - 1974 (PANDEY et al.,
2016). Com o avanço na utilização de biomateriais e novas perspectivas de utilizações, a Food
and Drugs Administration (FDA) definiu que para um biomaterial ser considerado biocom-
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patível não pode ser tóxico, antigênico, carcinogênico e nem mutagênico, não interferir no
processo de cicatrização dos tecidos lesados durante o procedimento cirúrgico e o organismo
deve tolerar as propriedades biomecânicas dos materiais utilizados (OBIDIN et al., 2020).

Podemos inferir que a biocompatibilidade é um processo que descreve as interações
macro e microscópicas entre o tecido vivo e o biomaterial implantado neste tecido ou sistema.
Os biomateriais podem ser divididos enquanto a sua classificação à resposta biológica:

Bioinertes: São materiais que apresentam uma interface material e tecido estável, não
induzindo a uma resposta imune a um corpo estranho (HUA et al., 2016).

Bioativo: São materiais que possuem a capacidade de interagir com sistema biológico
que o cerca, sendo capaz de promover respostas celulares específicas (HUA et al., 2016).

Biofuncional: São materiais que desempenham funções previamente definidas com
base nas suas propriedades mecânicas, químicas, elétricas e ópticas. Desta forma, devem
atender aos requisitos com base na necessidade do projeto e havendo uma resposta imunoló-
gica mínima onde este está inserido (ZHOU et al., 2017a).

Biotolerante: São os materiais apenas tolerados pelo organismo, isto é, são isolados por
tecidos próximos com a formação de uma camada de tecido fibroso que envolve a superfície
do material. A formação desta camada é conduzida por meio da liberação de compostos
químicos, íons e produtos de corrosão por parte do material implantado (ØDEGAARD et
al., 2020).

Biodegradáveis: São materiais que após certo período em contato com sistema bioló-
gico onde está inserido, terminam sendo degradados e absorvidos pelo sistema (RATNER,
2019).

1.1.1 Resposta imunológica

Ao ser implantado o eletrodo no tecido cerebral, há uma variedade de respostas do
organismo para combater o corpo estranho que está sendo inserido no tecido. O desencade-
amento dessa resposta inflamatória leva a falha mecânica desses eletrodos e degradação do
sinal (POLIKOV et al., 2005; KOZAI et al., 2015). Microglia e astrócitos são os dois princi-
pais tipos de células gliais presentes no cérebro. A atuação da microglia e dos astrócitos após
a implantação do eletrodo são de extrema importância para a vida útil a curto e a longo prazo
deste eletrodo, pois são eles os responsáveis pela resposta inflamatória inicial (POLIKOV et
al., 2005).

A microglia tem como sua principal função realizar a vigilância imunológica do sistema
nervoso central (SNC) por meio do monitoramento e resposta a lesões no local (KARUM-
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BAIAH et al., 2012). Seu funcionamento é como célula citotóxica, respondendo a patógenos
invasores e fagócitos que secretam enzimas proteolíticas para degradar organismos celulares
danificados e regulam a renovação celular após a lesão (POLIKOV et al., 2005). Quando não
ativa, a microglia possui uma forma ramificada que sofre alterações para responder a algum
estímulo causado por alguma lesão, por exemplo. Após ativadas, elas começam a proliferar
e mudam sua morfologia para um formato "amebóide"e são distribuídas em dois modelos
distintos que diferem na maneira como ocorre a busca dos patógenos, são eles a microglia M1
e M2. As microglias M1 são ativadas por lipopolissacarídeo e TNF-y, e as microglias M2 são
ativadas por citocinas como IL-4 e IL-13 (KOZAI et al., 2015; CAMPBELL; WU, 2018).

Os astrócitos possuem diversas funções no SNS, entre elas estão o fornecimento da
sustentação para circuitos neuronais, o controle do microambiente químico neuronal, controle
iônico e transferência de substâncias aos neurônios (CAMPBELL; WU, 2018). Eles possuem
um papel crucial na transferência de nutrientes através da barreira hematoencefálica (BHE),
regulando esse processo através de interfaces como as paredes capilares. Quando ocorre uma
lesão no tecido, os astrócidos se tornam reativos, se proliferam e sofrem hipertrofia (POLI-
KOV et al., 2005).

Quando um eletrodo é inserido no cérebro, como demonstrado na figura 1.1, imediata-
mente há o recrutamento de células microgliais na vizinhança para a interface tecido/eletrodo,
havendo o envio de projeções dessas células em direção ao eletrodo. Alguns autores sugerem
que haja alguma mudança no gradiente químico para uma rápida resposta (primeiras 12h)
após a inserção do eletrodo no tecido, que pode estar relacionado com o vazamento do con-
teúdo plasmático e células mortas (KOZAI et al., 2015; CAMPBELL; WU, 2018). Já os
astrócitos, possuem uma resposta mais lenta ao dano causado, mas há a migração para a in-
terface do eletrodo. Este fenômeno é chamado de cicatriz glial, onde a superfície do eletrodo
sofre o encapsulamento da sua superfície e fazendo que o registro do sinal seja comprometido
(KOZAI et al., 2015; CAMPBELL; WU, 2018).
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Figura 1.1 – Esquema da resposta imune local após implante do eletrodo.

Fonte: Adaptado de Campbell e Wu (2018)

1.2 Eletrodos neurais
Eletrodos de registro neural tem tido um importante papel na ICM, visto que possuem

a capacidade de realizar a aquisição de sinais como LFP e de spikes de um único neurônio
(LEBEDEV; NICOLELIS, 2017). Ao registrar grupos de neurônios, é possível realizar a se-
paração dos sinais obtidos para colher informações de um único neurônio por processos de
filtragem desse sinal. Com os avanços tecnológicos das últimas décadas e uma maior com-
preensão das respostas teciduais ao implante, diversos designs, materiais e tamanhos foram
empregados nos eletrodos (HONG; LIEBER, 2019). Nesta seção, revisaremos os principais
modelos de eletrodos neurais disponíveis.
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1.2.1 Matrizes de microfios

Matrizes de microfios são eletrodos para registro neural já estabelecidos há muito
tempo e é uma solução comercialmente bem-sucedida. Comumente fabricados a partir de fios
isolados de aço inoxidável ou tungstênio, possuem diâmetros que variam de 10-200 𝜇𝑚. São
construídos normalmente de forma manual, o que os tornam bastante customizáveis para
diferentes tipos de aplicações (SZOSTAK et al., 2017). A utilização desses tipos de eletrodos
é aplicada em roedores, primatas não-humanos, mamíferos e humanos, quando se deseja
obter desempenho de registro a longo prazo ou atingir regiões mais profundas do cérebro
(LEHEW; NICOLELIS, 2008). Devido a sua fabricação manual, um dos maiores problemas
enfrentados por esses eletrodos é em relação a sua reprodutibilidade, pois mesmo que os fios
sejam fabricados do mesmo lote, há variações de tamanho das pontas, geometrias e áreas não
isoladas (PRASAD et al., 2012).

1.2.2 Microeletrodos Michigan

Microeletrodos Michigan foi a primeira sonda intracortical baseada em silício, pos-
suindo hastes de silícios variáveis de 15-50 𝜇𝑚 de espessura e 30-50 𝜇𝑚 de largura, apre-
sentando múltiplos locais de gravação feito em metal em toda a sua estrutura (WISE et al.,
1970). Esse eletrodo é fabricado através de várias etapas, que envolve fotolitografia combi-
nadas com oxidação, etapas de deposição metálica e revestimento. Como a sua geometria é
definida pelo processo de fotolitografia, acaba tornando-o capaz de oferecer diversos designs
para personalização (THOMPSON et al., 2020).

1.2.3 Microeletrodos Utah

Matriz de microeletrodos de Utah é fabricado a partir do silício dopado, gravado em
100 microagulhas que cada uma delas desempenha a função de um canal individual e isoladas
por dióxido de silício. Há também uma camada isolante de Parileno-C na base e a metalização
é a base de platina ou irídio. Cada microagulha possui 80 𝜇𝑚, comprimentos entre 1-1,5 mm
e passos de 250-400 𝜇𝑚 entre elas (NORDHAUSEN et al., 1996). Atualmente, esse eletrodo
é amplamente utilizado em humanos, para aplicações em pacientes epiléticos e para ICM
(THOMPSON et al., 2020).

1.2.4 Microeletrodos recentes

A necessidade de criação de microeletrodos com novos designs e diferentes materiais
veio crescendo com o avanço das respostas sobre a interação da interface eletrodo/tecido
cerebral. Diferença entre o módulo de Young do material utilizado com o do córtex cerebral,
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além da necessidade de conhecimento da rigidez à flexão do eletrodo para sua posterior
aplicação, são pontos chaves para uma diminuição da resposta imune local (HONG; LIEBER,
2019; THOMPSON et al., 2020). Assim, muitos pesquisas estão voltadas para a diminuição
da resposta glial, aumento da qualidade sinal/ruído e multiplexação.

1.2.4.1 Neuropixels

A sonda neural Neuropixels fabricada a base de silício possui 960 canais individuais
de gravação, cada um medindo 12 𝜇𝑚 x 12 𝜇𝑚 e com espaço de 25 𝜇𝑚 entre eles. Esta
configuração é distribuída em uma haste de 10 mm de comprimento e 70 𝜇𝑚 de largura. Com
este equipamento foi possível realizar o registro simultaneamente de mais de 1500 neurônios
individuais (JUN et al., 2017).

1.2.4.2 Matriz de eletrodo polimérico

Esta matriz de eletrodos é baseada no Neuropixels. Entretanto, utiliza o polímero
poliamida e contatos metálicos de platina revestidos com PEDOT:PSS. Em relação a sua
multiplexidade, sua composição conta com 1024 canais individuais, gerando assim uma plena
capacidade de registro. Por se tratar de um composto polimérico, menos rígido que o silício,
houve uma menor resposta imune. Entretanto, houve um período de 283 dias sem perda da
qualidade do sinal, mas havendo 50% da perda da multiplexidade a partir do dia 160 após
implantado (CHUNG et al., 2019).

1.2.4.3 Malha eletrônica injetável

A sonda de seringa injetável é uma malha 2D feita de fitas planas de polímero e metal
com pontos de gravação incorporados. O polímero utilizado é SU-8 fotorresistente e com os
pontos metálicos de cromo, ouro e platina. Em relação a sua multiplexidade, pode haver uma
variação de 16-128 canais independentes para registro neural. A fita polimérica possui em
torno de 800 nm de espessura e varia de 5 𝜇𝑚 a 20 𝜇𝑚 de largura, já o componente metálico,
possui espessura de 105 nm e largura de 2 𝜇𝑚 a 10 𝜇𝑚. Possui excelente resposta imune
local, pois o dano causado por ela é muito baixo comparado a outros eletrodos (ZHOU et al.,
2017b; XIE et al., 2015).

1.3 Polímero Condutor PEDOT:PSS
O poli(3,4-etileno dioxitiofeno):poli(estirenosulfonado), popularmente chamado de PE-

DOT:PSS, é um polímero condutor formado pela presença do PEDOT que é um polímero
semicondutor da família dos ’tiofenos’ e recebe a adição do poli(estirenosulfonado), ou PSS,
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no qual realiza um processo de oxidação que faz com com que o PEDOT perca elétrons
da sua banda de condução tornando-o, assim, um polímero condutor, pois há um contraba-
lanceamento das cadeias catiônicas do PEDOT com as aniônicas do PSS (GUEYE et al.,
2020).

Por possuir uma alta estabilidade química, boa condutividade elétrica, transparência
e a habilidade de mudança eletroquímica entre os estados semicondutores, tem sido um
dos semicondutores orgânicos mais utilizados (GUEYE et al., 2020). O PEDOT:PSS é um
semicondutor do tipo p, isto é, quando há a adição de um agente oxidante, elétrons são
retirados da estrutura criando um ’vazio’ e, este ’vazio’ tende a ser preenchido por um elétron
vizinho fazendo com que haja deslocamento de cargas dentro da cadeia (CULEBRAS et al.,
2014; SUN et al., 2015).

O aumento da condutividade do PEDOT:PSS é observada quando realiza a dopagem
através de solventes orgânicos. Kim et al. (2006), afirma que o aumento da condutividade
ocorre mediante da redução da atração coulombiana entre as cargas catiônicas do PEDOT
e as aniônicas do PSS, quando se utiliza o dimetilsufóxido (DMSO). O PEDOT:PSS possui
condutividade próxima de 100 S/cm, entretanto, alguns estudos obtiveram um aumento con-
siderado na sua condutividade elétrica. Singh et al. (2017) conseguiu obter valores na ordem
de 1.500 S/cm de condutividade com a adição de DMSO. Já Fan et al. (2015), obteve valores
de condutividade de 1.330 S/cm com adição de etilenoglicol. Ouyang (2013) conseguiu obter
valore duas vezes maiores que o obtido por Singh et al. (2017), onde foi utilizado o ácido
metanossulfônico e como resultado, valores de condutividade da ordem de 3.300 S/cm foram
obtidos.
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2 Justificativa

A ICM vem sendo cada vez mais utilizada como uma ferramenta de terapia para rea-
bilitação de pacientes com doenças debilitantes, nas quais atingem uma considerável parcela
da população mundial. Entretanto, quando falamos de ICM dividimos ela em dois modos:
invasivos e não invasivos. Para que ICM’s invasivas sejam aplicadas ao tratamento, são ne-
cessários procedimentos complexos que necessitam de um neurocirurgião e todo um aparato
especializado. Assim, há uma necessidade de um menor dano possível quando se trata de
eletrodos inseridos no tecido cerebral.

A resposta imune local desencadeada pela inserção de um eletrodo invasivo é crucial
para o sucesso do procedimento, tendo em vista que caso o dano seja muito extenso haja uma
menor capacidade de registro do sinal cerebral e a inutilização desse eletrodo em um período
bem mais curto. Assim, uma menor resposta imune local estaria diretamente associada a
um aumento da estabilidade de registro a longo prazo. Um aspecto importante é que o
material utilizado é um dos principais agentes responsáveis pela diminuição desta resposta,
tendo em vista que materiais mais rígidos provocam um maior dano. Duas são as principais
características que são pontos chaves nos materiais utilizados: Módulo de Young e resistência
à flexão transversal. Os materiais normalmente utilizados na fabricação dos eletrodos de
registro convencionais, como o silício e metal, são em média de 8-9 ordens de magnitudes
mais rígidas que o tecido cerebral. Desta maneira, o presente trabalho visa desenvolver um
microeletrodo para registro neural, que seja flexível e se assemelhe com a resistência do tecido
cerebral.

Espera-se com esse trabalho o desenvolvimento de dois novos modelos de eletrodos
customizáveis a partir da manufatura aditiva, tornando o design e fabricação desses eletrodos
mais simples. Por serem flexíveis, acredita-se que a resposta imune local causada pelo implante
do eletrodo seja menos intensa, fazendo com que a estabilidade de registro a longo prazo desses
eletrodos seja maior.
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3 Objetivos

3.1 Objetivos Gerais
Desenvolver eletrodos flexíveis à base de polímero condutor PEDOT:PSS para registro

neural, fabricado através de moldes impressos por impressão 3D de baixo custo e capaz de
causar um menor dano ao tecido onde será implantado, visando obter um maior tempo de
registro.

3.2 Objetivos Específicos
O projeto possui os seguintes objetivos específicos:

i) Desenvolver a tinta condutora à base de PEDOT:PSS para utilização na fabricação
de eletrodos;

ii) Confeccionar moldes para fabricação dos eletrodos intracorticais e para eletrocor-
ticografia;

iii) Caracterizar a condutividade e a impedância da tinta de PEDOT:PSS modificadas
com DMSO;

iv) Validar in-vitro os eletrodos fabricados;

v) Implantar cirurgicamente os eletrodos desenvolvidos e registrar em modelo in-vivo;

vi) Realizar análise histológica cerebral do processo inflamatório causado pelo im-
plante do eletrodo desenvolvido;



4 Artigos Completos

4.1 All-polymeric electrode based on PEDOT:PSS for in-vivo neural
recording

4.1.1 Resumo

One of the significant challenges today in the brain-machine interface using invasive
methods is the stability of the chronic record. In recent years, polymer-based electrodes have
gained notoriety for achieving mechanical strength values close to that of brain tissue, pro-
moting a lower immune response to the implant. In this work, we fabricated fully polymeric
electrodes based on PEDOT:PSS for neural recording. We analyzed its electrical characte-
ristics, functionality in-vitro, in-vivo, and behavior of the immune response to the electrode
in 7, 14 and 21 days. Electrodes with 400-micrometer channels were fabricated and showed
a 12dB signal-to-noise ratio. Local field potentials were obtained from Wistar rats under two
conditions: anesthetized and free-moving. There was a proliferation of microglia to the tissue-
electrode interface in the first days, with a decrease after 14 days. Astrocytes also migrated
to the interface, but there was no continuous recruitment of these cells in the tissue, showing
inflammatory stability at 21 days. The signal was not affected by this inflammatory action,
demonstrating that fully polymeric electrodes can be an alternative to prolong the valuable
time of neural recordings.
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Abstract: One of the significant challenges today in the brain–machine interfaces that use invasive
methods is the stability of the chronic record. In recent years, polymer-based electrodes have gained
notoriety for achieving mechanical strength values close to that of brain tissue, promoting a lower
immune response to the implant. In this work, we fabricated fully polymeric electrodes based on
PEDOT:PSS for neural recording in Wistar rats. We characterized the electrical properties and both in
vitro and in vivo functionality of the electrodes. Additionally, we employed histological processing
and microscopical visualization to evaluate the tecidual immune response at 7, 14, and 21 days
post-implant. Electrodes with 400-micrometer channels showed a 12 dB signal-to-noise ratio. Local
field potentials were characterized under two conditions: anesthetized and free-moving. There was
a proliferation of microglia at the tissue–electrode interface in the early days, though there was
a decrease after 14 days. Astrocytes also migrated to the interface, but there was not continuous
recruitment of these cells in the tissue; there was inflammatory stability by day 21. The signal was
not affected by this inflammatory action, demonstrating that fully polymeric electrodes can be an
alternative means to prolong the valuable time of neural recordings.

Keywords: PEDOT:PSS; neural recording; immune response; BMI

1. Introduction

One of the significant challenges today in the brain–machine interface using invasive
methods is the stability of chronic recording. Invasive microelectrodes are generally used
to microstimulate or record brain activity close to neurons [1]. Currently, extracellular
recording methods make it possible to obtain two different types of signals—the local field
potential (LFP), which reflects the current of multiple neurons, and the action potential,
which reflects the firing of only one neuron [2]. However, the immune response to the
implant, which is a foreign body, is considered a primary source of instability and signal
loss. This is caused by the proliferation and activation of glial cells, specifically astrocytes,
and microglia, at the implant site. Glial-mediated inflammatory processes might generate
a glia scar that encapsulates the tip of the microelectrode dampening signal recording
and electrical stimulation. Ultimately, microelectrodes might become unusable after this
process [3–5].

In terms of the materials used, two mechanical properties are considered key—Young’s
Modulus and flexural stiffness [6]. Although the Young’s modulus defines the intrinsic
properties of a material, flexural stiffness plays a more direct role in determining mechanical
incompatibility, and therefore, in the immune response provoked in brain tissue [7]. The
materials used in conventional recording electrodes, such as metal, carbon, and silicon,
are approximately 8–9 orders of magnitude stiffer than the brain tissue inserted into them.
Thus, there is a need to develop more flexible electrodes that try to emulate the properties
of the tissue where they will be implanted, not only considering the mechanical properties,
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but also the relation. Polymer-based electrodes are gaining more and more emphasis in
research due to an approximation of the brain tissue property, as presented in [8–12].

Aiming to increase the ability to perform the neural recording for a longer time and
in an attempt to approximate the mechanical resistance of the materials used with that
of brain tissue, we carried out the manufacturing of flexible microelectrodes based on
PEDOT:PSS and molds build with 3D printing, in an attempt to cause minor damage to the
tissue where it will be implanted, and in this way, can record electrophysiological signals
from the cerebral cortex for a longer time due to a possible reduced immune response to
the invading material.

2. Materials and Methods
2.1. Manufacturing of All-Polymeric Electrodes

For the fabrication of the electrodes, 3D-printed molds (S3, Sethi3D, Campinas, Brazil)
were designed using CAD software (Fusion 360, Autodesk, San Rafael, CA, USA) for
intracortical electrodes. The molds were printed with a 0.4 mm nozzle and 1.75 mm ABS
filament. Polydimethylsiloxane (PDMS) was obtained by mixing it (95:5 %wt) with a
catalyst. Then, the PDMS was deposited on the negative mold and left for 24h in an oven
(Bio SEA 150L, 7Lab, Rio de Janeiro, Brazil) at 37 ◦C. After 24 h, the PDMS was manually
removed from the negative mold. PEDOT:PSS-based ink (PH 1000, Clevios, Heraeus,
Hanau, Germany) was obtained through the steps previously described by [13], where
PEDOT:PSS was stirred for 6 h at room temperature and filtered through a syringe filter
(0.22 µm). The filtered PEDOT:PSS solution was frozen by immersion in liquid nitrogen.
The frozen PEDOT:PSS was then placed in a lyophilizer (L101, Liobras, São Carlos, Brazil)
and lyophilized for 72 h. PEDOT:PSS nanofibrils were redispersed with a mixture (85:15
v/v) of deionized water and dimethyl sulfoxide (DMSO) (Sigma-Aldrich, San Luis, USA),
followed by mechanical agitation for homogenization. The deposition of the PEDOT:PSS
ink was performed manually through a syringe on the PDMS negative mold (400 µm thick
and 200 µm high for deposition), where after deposition, it was left to dry in an oven
at 35 ◦C. After that, the electrode tracks were isolated with PDMS (400 µm thick). After
isolation, the electrode was placed on an acetate plate to connect the PEDOT:PSS lines with
silver ink to the Omnitics direct channels (32 channels, Omnetics 1125, Omnetics Connector
Corporation, Minneapolis, USA). This method manufactured for intracortical recording
has four channels (400 µm in diameter each) for electrophysiological recording.

2.2. Conductivity Measurement

The electrical conductivity measurement of the PEDOT:PSS ink was performed using
the four-probe method according to ASTM-F43-99 [14]. The conductivity measurement
was based on the method previously described [13]. The equipment was used for the point
probe, the contact tips were placed with a spacing of 2 mm, and the following formula of
conductivity (σ) was applied:

σ =
I × D

V × L × E
, (1)

where I is the current applied to the sample, D is the distance between the two electrodes
that will measure the voltage, V is the voltage between the electrodes, L is the width of the
sample, and E is the thickness.

2.3. Impedance Measurement

The impedance measurement of the electrode channels was performed using an
impedance meter (EIT-201, Thomas Recording, GmbH, Giessen, Germany) at 1 kHz, where
the channels were immersed in saline solution (0.9%), and a reference electrode and ground-
ing electrode were used in the system. Measurements were performed with signal stabi-
lization after 15 min of connecting the measurement system.
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2.4. Scanning Electron Microscopy

Images were obtained using a scanning electron microscope (SEM) (Auriga 40, Zeiss,
Jena, Germany), and further analysis was performed using ImageJ software (ImageJ 1.53k,
National Institute of Health, Bethesda, MD, USA).

2.5. In Vitro Recording

The fully polymeric electrode was used to record electrophysiological signals in vitro
in saline solution (0.9%), and the cable was connected to a preamplifier (Plexon Inc., Dallas,
TX, USA) connected to the Omniplex® data acquisition equipment (Plexon Inc., Dallas, TX,
USA). The stimulus was placed in saline solution with the electrode and recorded with an
acquisition rate of 1000 Hz. The artificially generated signal was also recorded with the
Headstage Tester Unit (HTU) (Omniplex, Plexon Inc., Dallas, TX, USA) with an acquisition
rate of 1000 Hz.

The signal-to-noise (SNR) was used to validate the signal quality obtained by the
electrode. SNR is defined as the ratio of the power spectral density (PSD) of the signal
to the power of the noise. In this way, we recorded the artificial signal by the HTU and
subtracted it from the measured signal from the electrode to find our noise. The SNR can
be obtained by:

SNRdB = 10 lg 10(
Psignal

Pnoise
), (2)

where Psignal is the mean power of the signal and Pnoise is the mean power of the noise.

2.6. Animal Handling

All experiments described were accepted by the Ethics Committee on the Use of
Animals (CEUA), from the Edmond and Lily Safra International Institute of Neurosciences,
according to the guidelines of the National Council for Animal Experimentation (CONCEA),
under the protocol 01/2022. The animal model used in this study was Wistar rats belonging
to the vivarium of the IIN-ELS, which were housed in housing boxes (up to a maximum
of three animals per box) in the period prior to the procedure. However, after electrode
implantation, the animals were kept in insulated boxes with light cycles, adequately
monitored, and had free access to water and food.

2.7. Surgical Implantation

Wistar rats were anesthetized with isoflurane inhalation (induction of 0.8–1.5 lmin−1

oxygen flow, 4–5% isoflurane, state maintenance with 0.8–1.5 lmin−1 oxygen flow, and
2–3% isoflurane). Anesthesia was performed with intramuscular application of atropine
(0.05 mg/kg), xylazine (3 mg/kg), and intraperitoneal application of ketamine (70 mg/kg).
To confirm that the animal was anesthetized, the paw reflex was evaluated. Gazes moist-
ened with saline (0.9%) were placed over the eyes to prevent them from drying. The ani-
mal’s temperature was maintained at 37 ◦C using a heated bed during the entire surgical
procedure. The animal’s head was shaved to expose the skin, followed by subsequent
positioning of the stereotaxic and making a cut to access the skull, which was properly
sanitized before marking the coordinates with the stereotaxic. Trepanations were performed
in the coordinates (1.0:2.5 anteroposterior (AP), 2.8:−4.2 mediolateral (ML); and for the
implantation of the electrode, 0:2.5 dorsoventral (DV)) to perform the craniotomy. Then,
the dura was removed from the window with tweezers. In the next step, the screws were
fixed to the skull, followed by the sequential descent of the fully polymeric electrode array
inside the open windows. Finally, an acrylic helmet was made around the electrodes and
screws to protect these elements.

2.8. Neural Recordings

Rats were initially sedated with isoflurane inhalation (induction of 0.8–1.5 lmin−1

oxygen flow, 4–5%), with subsequent headstage docking. Sequentially, the animals were
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placed in an acrylic box for recording free behavior, and the cable was connected to a pream-
plifier (Plexon Inc., Dallas, USA) connected to the Omniplex® data acquisition equipment
(Plexon Inc., Dallas, USA). Field potentials (LFP) were recorded with an acquisition rate
of 1000 Hz, with the rat being under the influence of isoflurane for approximately 15 min.
After the effect of isoflurane, the field potentials (LFP) of the rat in free movement in the
box were recorded for 15 min with an acquisition rate of 1000 Hz. After the recordings, a
bandpass filter from 0.5 to 40 Hz was used, and the LFP of each channel was analyzed. The
power density spectrum was calculated for each record, both for the anesthetized animals
and for the animals in a free movement. Data were processed and analyzed using the
Python language.

2.9. Euthanasia

The animals were anesthetized and euthanized using the exsanguination technique
through intracardiac perfusion using 4% paraformaldehyde (4% PFA; pH 7.2) and with the
aid of an extracorporeal perfusion pump. The brain was therefore removed from the skull
and placed in a solution containing 4% paraformaldehyde (4% PFA; pH 7.2) and kept at
4 ◦C for 24 h.

2.10. Histological Analysis

Brain samples were placed in a 30% sucrose solution for 3–4 days. The brains were
then covered with Tissue Tek®, frozen in a cryostat (HM550, Thermo Fisher Scientific,
Waltham, MA, USA) (cabin and specimen temperature −20 ◦C), and sectioned into 50 µm
coronal slices. The sections were stored in cryoprotectant solution (50% glycerol in PBS),
and those considered of interest were washed three times in PBS for 5 min with minimal
agitation. The tissues were then incubated in 1% PBST (99% PBS + 1% Triton™X100) at
room temperature and minimal agitation for 1 h, and then incubated for a further 1 h
in a 10% goat serum solution (NGS) in 0.3% PBST. Incubation with primary antibodies
(Ab) was performed for 72 h at 4 ◦C for primary antibodies to glial fibrillary acidic protein
(GFAP obtained in rabbit; 1:500; Z0334, Dako, Agilent, Santa Clara, CA, USA) and cluster
of differentiation 68 (CD68 obtained in mouse, 1:500; MCA341R, AbD Serotec, Bio-Rad
Laboratories, Inc., Hercules, CA, USA). Therefore, the sections were washed in 0.3% PBST
and incubated for 2 h 30 min with the secondary antibodies (Mouse-Alexa Fluor 555 nm,
Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA, 1:1000; brand and Rabbit-Alexa Fluor 488
nm, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA, 1:1000;) in 10% NGS + 90% 0.3% PBST
at room temperature with minimal agitation. Sequentially, sections were washed in PBS
for 5 min three times and subsequently incubated with DAPI (1:1000) in PBS for 10 min.
Finally, samples were washed with PBS for 5 min, five times, and mounted. The slides were
stored at 4 ◦C until the images were acquired.

2.11. Image Acquisition and Analysis

Multichannel images were obtained using a fluorescence microscope (Imager.Z2, Zeiss,
Jena, Germany) (20× objective; UV, FITC, and Texas-red fluorescent filter cubes) using an
8-bit RGB scale with the aid of Stereo Investigator software. The images were analyzed in
Python, using the scikit-image library.

3. Results and Discussion
3.1. Fabrication and Characterization of the All-Polymer Electrode

The use of 3D printing to manufacture electrodes has become an interesting alternative
for the area due to its easy customization and low cost [13]. In this sense, molds were
made for the manufacturing of electrodes from these negative intracortical molds. PDMS
was used as a substrate and insulator in the electrodes due to its ability to be inert (causes
a lower immunological reaction) and excellent biocompatibility. PEDOT:PSS, in turn, is
commercialized in an aqueous form and has been widely used in several areas. In addition,
it is commonly used with elastomers to manufacture cardiac and neuronal sensors [15,16],
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and in this sense, it was also chosen as a conductive material in this work due to its high
degree of biocompatibility. PEDOT:PSS was doped with DMSO to increase its electrical
conductivity [17]. Modifications of PEDOT:PSS viscosity are described as one of the ways
to produce PEDOT:PSS ink for 3D printing [13].

The PEDOT:PSS:DMSO ink was manually deposited on the PDMS substrate (400 µm
thick), whose contacts were insulated with PDMS layers (400 µm) (Figure 1a), in which
each contact channel was 400 µm in diameter (Figure 1b). In the model, the layer height
and the adhesion of the PEDOT:PSS:DMSO deposition on the PDMS substrate were ana-
lyzed using scanning electron microscopy (SEM), since PDMS commonly has hydrophobic
characteristics [18]. A layer height of 10.5 ± 1.2 µm was found in the channels deposited in
the intracortical model (Figure 1c). The adhesion obtained on the electrodes was considered
satisfactory, demonstrating the ability of the PEDOT:PSS:DMSO ink to adhere to the PDMS
surface without any surface treatment, consequently making the electrode fabrication less
complex. The electrical conductivity of PEDOT:PSS varies according to the method of
obtaining and doping methods. Some studies show that PEDOT:PSS doped with DMSO
can reach values of up to 1500 S/cm [19], but when removed from the water and 3D
printed, the values reach 155 S/cm [13]. The values obtained through the measurement
by the four-point method were 137 S/cm for the PEDOT:PSS:DMSO ink. This result is in
agreement with other findings in the literature [13,20,21], in which a nozzle of 400 µm in
diameter was used according to the manufacturing method used, and consequently, the
non-orientation of the PEDOT nanofibrils was observed: PSS, thereby causing a decrease in
conductivity. The electrical resistance values of manually deposited PEDOT:PSS:DMSO
were analyzed, and values of 180.7 ± 19.5 Ω were observed. In this context, it is noteworthy
that impedance is one of the fundamental characteristics of an electrode used for neural
recording, and its respective values tend to directly influence the signal-to-noise ratio of the
electrode [22]. Impedance values at 1 kHz of 7.4 kΩ were obtained for the electrode with a
diameter of 400 µm, which demonstrates the excellent applicability of PEDOT:PSS:DMSO
as a conductor for neural recording. Other studies showed electrode impedance values
using PEDOT:PSS as a conductor that ranged from up to 6.3 kΩ [23] to 19.5 kΩ [24].

PEDOT:PSS

PDMS

(b)

×

(c)

(a)

Figure 1. (a) Intracortical electrode. (b) Image of the intracortical channel obtained with SEM.
(c) Interface deposition with PEDOT:PSS:DMSO and PDMS, layer deposition of 10.5 ± 1.2 µm.

The fully polymeric electrode had four 400 µm channels for contact with brain tissue,
in which each channel was connected to the omnetics via silver ink lines and insulated with
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5 Conclusão

O presente trabalho demonstrou que a utilização da impressão 3D para fabricação

de eletrodos totalmente poliméricos baseados em PEDOT:PSS:DMSO podem ser uma inte-

ressante alternativa para utilização em registros neurais in vivo. A tinta condutora baseada

em PEDOT:PSS:DMSO obteve valores de (colocar valor de condutividade) de condutividade

elétrica e de ( colocar valor ) de resistência elétrica. Foram obtidos eletrodos com quatro

canais de 400 micrômetros de diâmetro, com impedância de (colocar valor de impedância). A

validação do eletrodo in vitro demonstrou um SNR de 12dB quando comparados com o HTU,

havendo uma relação sinal ruído atrativa quando comparado com alguns materiais utilizados

em eletrodos para registro. Foram realizados registros da atividade neural em ratos wistar de

duas condições distintas para validar o eletrodo, onde foi possível analisar LFPs dessas condi-

ções, demonstrando uma capacidade de realizar tal função até em ratos em movimento livre.

A resposta imunológica ao eletrodo foi medida através da utilização da imuno-histoquímica

com marcadores especí�cos para células pertencentes ao sistema nervoso, CD68 e GFAP para

microglia e astrócitos, respectivamente. Demonstramos que o eletrodo totalmente polimérico

possui uma resposta imunológica interessante, a qual é �nalizada por volta de 21 dias após

o implante, sem demonstrar nenhuma grande alteração na qualidade do sinal registrado pelo

mesmo.

De forma geral, o eletrodo totalmente polimérico baseado em PEDOT:PSS:DMSO

se mostrou como uma forma efetiva de realizar o registro neural in-vivo, demonstrando uma

relação sinal-ruído adequada e uma boa estabilidade ao longo do período estudado. A resposta

imunológica mostrou que o encapsulamento glial ocorre até 21 dias após o implante, sem

mostrar nenhum dano aos canais do eletrodo. Um próximo passo para o entendimento das

propriedades de registro a longo prazo seria a análise de um período de tempo maior, isto é,

registrando por um período de tempo superior a 6 meses e com intervalos de registro de uma

ou duas semanas, além de reduzir ainda mais o tamanho do eletrodo. A excelente estabilidade

da interface dispositivo-tecido mostrou ser um caminho promissor para utilização de eletrodos

totalmente poliméricos no registro neural.
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