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Resumo 

Os sensores eletroquímicos podem ser empregados para os mais 

diversos fins de detecção e a modificação destes com compostos biológicos 

permite a obtenção de biossensores com seletividade para analitos como os 

vírus. Além disso, a manufatura de sensores eletroquímicos visando a 

miniaturização e custo reduzido é de suma importância para produzir 

plataformas analíticas eficientes. Diante disso, a tecnologia de impressão 3D 

permite a produção de sensores a partir de filamentos condutivos de forma 

rápida, decentralizada e miniaturizados. Assim, a presente tese apresenta a 

fabricação de filamentos condutivos e (bio)sensores 3D a partir dos filamentos 

feito em laboratório e comerciais para detecção de biomarcadores e os vírus 

SARS-CoV-2 e varíola dos macacos (MKPV). Todos os materiais e sensores 

desenvolvidos foram caracterizados por técnicas morfológicas, físico-químicas 

e eletroquímicas. Os (bio)sensores para creatinina e cDNA do SARS-CoV-2 

apresentaram um limite de detecção (LD) de 15,0 e 0,31 µmol L−1, 

respectivamente. Os sensores produzidos a partir dos novos filamentos (grafite 

e carbon black) apresentaram características eletroquímicas satisfatórias 

quando comparados a sensores produzidos com filamentos comerciais. A 

aplicação dos (bio)sensores 3D a base de grafite para determinação de ácido 

úrico e proteína S1 do SARS-CoV-2 apresentaram valores de LD de 0,07 e 

1,36 nmol L−1, respectivamente. O biossensor a base de carbon black indicou 

um LD de 2,7 pmol L−1 para proteína S1. Para a detecção do MKPV, um 

dispositivo multiplex baseado em um imunossensor e um genossensor 

apresentou um LD de 2,9 e 27,0 nmol L−1 para a proteína A29 e DNA, 

respectivamente. Todos os testes de recuperação apresentaram valores de 

próximos a 100%. Com isso, os sensores 3D apresentaram ser uma ferramenta 

de alto potencial para detecção de vírus e seus biomarcadores, e a produção 

de filamentos condutivos em laboratório permitiu a construção de sensores com 

ótimas características analíticas a base de materiais diversos, sendo uma 

alternativa viável aos comerciais. 

Palavras-chaves: Impressão 3D, filamentos condutivos feitos em 

laboratório, (bio)sensores eletroquímicos, detecção de vírus, SARS-CoV-2, 

varíola dos macacos 



Abstract 

Electrochemical sensors can be employed for diverse detection 

purposes, and their modification with biological compounds enables the 

development of biosensors with selectivity for analytes such as viruses. 

Furthermore, the manufacturing of electrochemical sensors with a focus on 

miniaturization and cost reduction is of paramount importance for producing 

efficient analytical platforms. In this context, 3D printing technology facilitates 

the rapid, decentralized, and miniaturized production of sensors using 

conductive filaments. Therefore, this thesis presents the fabrication of 

conductive filaments and 3D (bio)sensors using both laboratory-made and 

commercial filaments for the detection of biomarkers and viruses, specifically 

SARS-CoV-2 and Monkeypox virus (MKPV). All developed materials and 

sensors underwent characterization through morphological, physicochemical, 

and electrochemical techniques. The (bio)sensors for creatinine and SARS-

CoV-2 cDNA exhibited a detection limit (LD) of 15.0 and 0.31 µmol L−1, 

respectively. Sensors produced from the new filaments (graphite and carbon 

black) demonstrated satisfactory electrochemical characteristics compared to 

sensors produced with commercial filaments. The application of 3D graphite-

based (bio)sensors for the determination of uric acid and SARS-CoV-2 S1 

protein show LD values of 0.07 and 1.36 nmol L−1, respectively. The carbon 

black-based biosensor indicated a LD of 2.7 pmol L−1 for S1 protein. For MKPV 

detection, a multiplex device based on an immunosensor and a genossensor 

showed LD values of 2.9 and 27.0 nmol L−1 for A29 protein and DNA, 

respectively. All recovery tests exhibited values close to 100%. Consequently, 

3D sensors prove to be a highly potent tool for virus detection and their 

biomarkers. The laboratory production of conductive filaments enabled the 

construction of excellent sensors using diverse materials, providing a viable 

alternative to commercial options. 

 

Keywords: 3D printing, lab-made conductive filaments, electrochemical 

(bio)sensors, virus detection, SARS-CoV-2, monkeypox virus 
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Capitulo 1 

1. Introdução 

1.1 (Bio)sensores eletroquímicos 

Os sensores eletroquímicos representam uma importante subclasse de 

sensores químicos, em que um eletrodo de trabalho é usado como elemento de 

transdução para detectar compostos eletroativos de interesse. Os sensores 

eletroquímicos são dispositivos analíticos altamente qualificados para atender 

aos requisitos desejáveis para realizar detecções de analitos de interesse em 

diferentes áreas da sociedade devido suas características atrativas (KIMMEL et 

al., 2012; PRIVETT; SHIN; SCHOENFISCH, 2010). As características dos 

sistemas de detecção eletroquímica incluem alta sensibilidade e seletividade 

devido a possibilidade de modificação da superfície, ampla faixa linear de 

trabalho, requisitos mínimos de infraestrutura, baixo consumo de energia e 

instrumentação com custo acessível (CHEN; CHATTERJEE, 2013; PRIVETT; 

SHIN; SCHOENFISCH, 2010).  

O desenvolvimento de sensores eletroquímicos é uma das áreas de 

maior e mais rápido crescimento dentro da Química Analítica, principalmente 

devido à alta necessidade de realizar monitoramento e quantificação de 

analitos  de interesse industrial, clínico, ambiental e alimentícia (CHEN; 

CHATTERJEE, 2013; GOVINDHAN; ADHIKARI; CHEN, 2014; MISHRA et al., 

2018). A possibilidade de modificação na superfície dos sensores 

eletroquímicos com compostos inorgânicos, poliméricos, metálicos ou 

orgânicos visam melhorar a sensibilidade e a seletividade do dispositivo, 

ampliando de forma significante sua aplicabilidade. Ademais, modificação da 

superfície com compostos biológicos para realizar reações de 

biorreconhecimento seletivo é uma das práticas mais empregadas para 

desenvolvimento dos biossensores eletroquímicos (BRAZACA et al., 2021; 

JANEGITZ; CANCINO; ZUCOLOTTO, 2014; KIMMEL et al., 2012).  

Os biossensores eletroquímicos são uma poderosa ferramenta analítica 

que combina alta sensibilidade com a alta seletividade dos processos de 

reconhecimento biológico. Esses dispositivos são classificados de acordo com 
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o elemento de reconhecimento biológico que o compõem. Os agentes de 

biorreconhecimento mais comuns encontrados na literatura são, enzimas, 

proteínas, anticorpo (do inglês antibody – Ab), ácidos nucléicos, células, 

tecidos ou receptores (BRAZACA et al., 2021; ZHAO et al., 2021). Estes 

compostos reagem seletivamente com o alvo e produz um sinal elétrico 

proporcional à concentração do analito em estudo (BRAZACA et al., 2021; 

KIMMEL et al., 2012; MADURAIVEERAN; SASIDHARAN; GANESAN, 2018). O 

sistema de reconhecimento biológico fornece informações do domínio 

bioquímico, geralmente a concentração de um analito, que são traduzidas por 

um equipamento em um sinal de saída químico ou físico mensurável. O 

principal objetivo do sistema de reconhecimento é fornecer ao sensor um alto 

grau de seletividade para o analito a ser medido (BRAZACA et al., 2021; 

PUMERA et al., 2007). Os biossensores eletroquímicos são uma excelente 

opção para a detecção e quantificação de espécies biológicas como bactérias e 

vírus, uma vez que atrela as qualidades dos sensores eletroquímicos já 

pontuadas à capacidade de serem empregado em análises clínicas de 

compostos biológicos com alta exatidão. Na literatura são relatados diversos 

biossensores eletroquímicos empregados para análise de diferentes vírus, 

como Zika (TANCHAROEN et al., 2019), HIV (WANG et al., 2015), HBV 

(AHANGAR; MEHRGARDI, 2017), Dengue (NAVAKUL et al., 2017), Influenza 

A (DONG et al., 2015), SARS-CoV-2 (VADLAMANI et al., 2020a), entre outros. 

Os elementos de biocomplexação são os elementos de 

biorreconhecimento usados com mais frequência na detecção de vírus, 

pincipalmente os respiratórios (ZHAO et al., 2021). Este método de detecção 

depende da interação de alvos com macromoléculas ou conjuntos moleculares 

organizados. Os Ab, aptâmeros, ácido nucleicos e peptídeos são elementos de 

biorreconhecimento mais comuns na detecção de vírus respiratórios 

(BRAZACA et al., 2021; KUDR et al., 2021; ZHAO et al., 2021). Ademais, de 

acordo com a literatura também há relatos de polímeros molecularmente 

impresso na superfície do sensor como elementos de bioreconhecimento 

(ZHAO et al., 2021). Neste contexto, existem três classes mais exploradas e 

relatadas na literatura de biossensores eletroquímicos empregados na 

detecção de vírus, os genossensores, imunossensores e aptassensores 
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(BRAZACA et al., 2021; ZHAO et al., 2021). Em relação a utilização de material 

genético, como DNA/RNA, os biossensores a serem empregados são os 

genossensores ou aptassensores (BRAZACA et al., 2021; DONG et al., 2015; 

JANEGITZ; CANCINO; ZUCOLOTTO, 2014). Por outro lado, os 

imunossensores fazem o uso de Ab ou antígenos para realização do 

biorreconhecimento específico (BRAZACA et al., 2021; MOLLARASOULI; 

KURBANOGLU; OZKAN, 2019; SKLÁDAL, 1997).  

Existem diversas estratégias para detecção dos analitos de interesse 

empregando biossensores eletroquímicos, os mais comuns utilizados são 

análise do tipo sanduiche, competitiva e a label-free. O método label-free é um 

dos métodos simples e práticos, com alta sensibilidade e seletividade para a 

espécie de interesse com custos geralmente menores, e a  utilização desta 

estratégia é a mais explorada e encontrada na literatura (BRAZACA et al., 

2021; DU et al., 2012). Os biossensores baseado no método de deteção label-

free são projetados de modo que a biocomplexação (receptor - analito) seja 

diretamente determinada pela medição das alterações induzidas pela formação 

do biocomplexo sem a necessidade de um marcador especifico (DHAL et al., 

2020). Para o monitoramento destas espécies, é comumente empregada a 

técnica de voltametria cíclica (do inglês cyclic voltammetry - CV) ou a técnica 

de espectroscopia de impedância eletroquímica (do inglês electrochemical 

impedance spectroscopy – EIS). Estas técnicas são capazes de monitorar com 

precisão uma variedade de eventos que ocorrem na superfície do eletrodo de 

trabalho, principalmente o decaimento de corrente analítica (analise realizada 

na presença de uma sonda eletroquímica) e o aumento da resistência a 

transferência de carga, ambas ocasionadas pelo aumento de material biológico 

na superfície. Para um biossensor voltamétrico, em que esses fenômenos de 

biocomplexação na superfície do sensor são observar ao realizar uma CV na 

presença de uma sonda redox, é denominado de sinal-off. Para um melhor 

entendimento, a Figura 1 apresenta o esquema geral de um genossensor label-

free e seus principais agentes. 
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Figura 1. Esquema do projeto geral de um genossensor label-free. Para o método label-free 

com um genossensor, tem-se uma sonda redox (molécula de comportamento conhecido que 

gera o sinal), o DNA de captura e alvo. Fonte: próprio autor. 

 

Em um genossensor label-free padrão, o ancoramento de um DNA de 

captura é o princípio fundamental na construção do dispositivo, o qual consiste 

em uma camada de sondas de DNA de fita simples imobilizadas na superfície 

do eletrodo (BRAZACA et al., 2021; KHAN et al., 2020; RASHID; YUSOF, 

2017). Deste modo, é possível reconhecer o DNA alvo de interesse 

(pertencente ao vírus a ser detectado) a partir da formação da dupla hélice de 

DNA. Portanto, é possível monitorar as mudanças na corrente elétrica que 

ocorrem na superfície do eletrodo à partir da hibridização do DNA de captura 

com o DNA alvo de interesse, podendo correlacionar a concentração do alvo 

com a corrente elétrica alterada (RASHID; YUSOF, 2017). Desta forma, à 

medida que ocorre a hibridização do DNA alvo com o DNA de captura presente 

na superfície do sensor, um “bloqueio” parcial dos sítios ativos irá ocorrer e 

esse bloqueio pode ser monitorado empregando uma sonda redox. Assim, 

empregando uma técnica eletroquímica como CV e EIS é possível monitorar as 

mudanças da superfície e realizar a detecção e quantificação do DNA alvo com 
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sucesso. A partir de uma montagem simples e fácil é possível obter um 

genossensor com alta especificidade e desempenho excelente, sendo possível 

detectar uma série de vírus e tornando-se um potencial dispositivo de aplicação 

clínica. 

Já os aptasensores são baseados em aptâmeros, os quais são 

nucleotídeos artificiais de fita simples (DNA ou RNA) capazes de se ligar 

especificamente a um alvo de interesse (EVTUGYN et al., 2020). A Figura 2 

apresenta um resumo do método básico de ação de um aptasensor baseado 

no método de detecção label-free. 

 

 

Figura 2. Esquema resumido do mecanismo de ação de um aptassensor label-free. Fonte: 

próprio autor. 

 

 Como pode-se observar na Ilustração 2, o mecanismo de ação do 

aptassensor label-free é bem semelhante ao de um genossensor. O 

mecanismo descrito na Figura 2 é referente à mudança na resistência à 

transferência de carga (Rct) na presença da sonda redox. Na presença do 

analito de interesse a interação com o aptâmero ocorre “bloqueando” 

parcialmente a superfície do biossensor (EVTUGYN et al., 2020). Deste modo, 

técnicas como CV e EIS podem ser empregadas com eficiência para o 
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monitoramento destas mudanças. Assim, é possível correlacionar a mudanças 

que ocorrem na superfície com a concentração do analito de interesse. Um dos 

pontos positivos do emprego de aptasensores é a possibilidade de empregar 

aptâmeros para os mais diversos analitos, tornando-se um dispositivo de fácil 

preparo e de ampla gama de aplicação (BRAZACA et al., 2021; EVTUGYN et 

al., 2020). 

O princípio de funcionamento dos imunossensores consiste basicamente 

em converter a informação associada a uma reação imunoquímica em um sinal 

de corrente mensurável. Essa classe de biossensores empregam um Ab ou 

antígeno como elemento de biorreconhecimento, que geralmente é imobilizado 

na superfície do sensor eletroquímico (BRAZACA et al., 2021; KONDZIOR; 

GRABOWSKA, 2020; SKLÁDAL, 1997). A Figura 3 apresenta um esquema 

representativo de imunossensor baseado no método de detecção label-free.  

 

 

Fgura 3. Representação esquemática de um imunossensor eletroquímico label-free. Fonte: 

próprio autor. 

 

Ao usar o Ab como elemento de biorreconhecimento, o imunossensor 

pode detectar especificamente o antígeno de interesse. O imunoensaio 

eletroquímico label-free mede diretamente a mudança no sinal eletroquímico 
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que é percebido após o reconhecimento específico antígeno-Ab (SKLÁDAL, 

1997; ZHANG et al., 2019). A partir deste biorreconhecimento ocorre o mesmo 

efeito já discutido nas duas classes anteriores, um “bloqueio” parcial da 

superfície à medida que vai aumentando a concentração do antígeno. Com 

isso, é possível mensurar a concentração do analito de interesse em função da 

alteração do sinal analítico do sistema. Neste caso, a partir do emprego de uma 

sonda redox, é possível monitorar essas alterações e detectar e quantificar o 

vírus de interesse. 

A busca pelo desenvolvimento de novos tipos de (bio)sensores 

eletroquímicos com características estruturais e analíticas atrativas têm se 

intensificado nos últimos anos (HAYAT; MARTY, 2014). Atualmente, existem 

diversos tipos de eletrodos utilizados em determinações analíticas, sendo 

desenvolvidos cada vez mais dispositivos com maior robustez, que permitem o 

uso de metodologias mais simplificadas (CARDOSO et al., 2020b; 

THIYAGARAJAN et al., 2014). Adaptações no tamanho e arranjo dos eletrodos 

permitem a utilização dos sensores eletroquímicos de forma mais prática e 

simples em análises em campo ou clinicas, e também na coleta do analito para 

determinação posterior. Desta forma, estes sistemas podem fornecer ao 

operador não só instrumentos mais econômicos, com respostas sensíveis e 

seletivas, mas também praticidade de uso e simplicidade do sinal analítico. 

Novos tipos de sensores eletroquímicos vêm ganhando cada vez mais espaço, 

como os eletrodos impressos (do inglês screen printed electrodes – SPEs) 

(HONEYCHURCH; HART, 2003). Ademais, tem os sensores à base de papel 

(ATAIDE et al., 2020), sensores descartáveis à base de materiais de baixo 

custo (STEFANO et al., 2022c), como os fabricados com tintas (CAMARGO et 

al., 2021), pasta de carbono (ASADIAN; GHALKHANI; SHAHROKHIAN, 2019) 

ou a lápis (ORZARI et al., 2018), os sensores fabricados a laser (LAHCEN et 

al., 2020) e os fabricados a partir da tecnologia de impressão 3D (CARDOSO 

et al., 2020b).   
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1.2 Impressão 3D 

No universo da tecnologia de impressão 3D, existem vários métodos 

para garantir a impressão do material desejado, porém existe três métodos que 

se destacam e são mais empregados para fabricação de dispositivos e 

aparatos analíticos (CARDOSO et al., 2020b; STEFANO et al., 2022a). Estes 

métodos são, a estereolitografia (do inglês stereolithography – SLA), fusão a 

laser seletiva (do inglês selective laser melting – SLM) e a modelagem de 

deposição fundida (do inglês fused deposition modeling – FDM) (CARDOSO et 

al., 2020b; MUÑOZ; PUMERA, 2020). O método SLA é baseado em uma 

formulação de resina fotopolimerizável controlada por alinhamento óptico para 

deposição camada por camada até que o objeto desejado seja formado. A SLA 

é altamente difundindo em relação à fabricação de aparatos analíticos com os 

mais variados designs. Entretanto, esta tecnologia de impressão 3D ainda não 

foi utilizada para a fabricação de sensores eletroquímicos (CARDOSO et al., 

2020b). A SLM utiliza pó metálico para fabricação do objeto desejado. Porém, 

para utilização deste método de impressão é necessário que o operador tenha 

um cuidado especial devido sua complexidade e, além disso, a utilização da 

mesma requer um alto custo comparadas a SLA e FDM (AMBROSI; PUMERA, 

2016; CARDOSO et al., 2020b; STEFANO et al., 2022a). Entretanto, a 

fabricação de sensores eletroquímicos pelo método de impressão 3D por SLM 

é reportado na literatura ao contrário da SLA, principalmente na produção de 

eletrodos metálicos. Dentre os diferentes trabalhos relatados na literatura 

envolvendo a produção de sensores eletroquímicos por impressão 3D a base 

do método SLM, um trabalho do grupo do professor Pumera foi pioneiro 

demonstrando a aplicação desta tecnologia (AMBROSI; MOO; PUMERA, 

2016). No artigo de Ambrosi, Moo e Pumera, os autores desenvolveram um 

eletrodo impresso em 3D de aço inoxidável e demonstraram sua potencialidade 

como eletrodo por uma série de testes eletroquímicos. Porém, de acordo com 

Stefano e colaboradores, o método mais empregado na fabricação de sensores 

eletroquímicos é o método de impressão por FDM devido sua simplicidade e 

custos altamente reduzidos (CARDOSO et al., 2020b; STEFANO et al., 2022b).  
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O método de impressão 3D por FDM é capaz de produzir estruturas 

tridimensionais complexas, e vem sendo muito utilizada por pesquisadores 

para o desenvolvimento de novos sensores ou biossensores (STEFANO et al., 

2022a). Na impressão por FDM, um polímero termoplástico, usualmente 

acrilonitrila butadieno estireno (ABS) ou ácido polilático (PLA), é aquecido até 

atingir um estado semifundido e então é expelido através de um bico metálico 

fino, sendo depositado em forma de camada sobre camada (do inglês, layer-

by-layer) em um substrato. O bico se move em diferentes direções do plano (x, 

y e z), em alguns casos, a mesa se move no eixo z, formando então as 

camadas de impressão do polímero termoplástico enquanto uma pressão 

constante é aplicada (MAZZANTI; MALAGUTTI; MOLLICA, 2019; STEFANO et 

al., 2022a). A Figura 4 apresenta uma representação esquemática de uma 

configuração típica de impressão 3D por FDM. 

 

 
Figura 4. Representação esquemática de uma configuração típica de modelagem de 

deposição fundida. Reprodução com permissão (MAZZANTI; MALAGUTTI; MOLLICA, 2019). 

 

Uma vez depositado o material de impressão (filamento), a solidificação 

do material ocorre criando as camadas de impressão sólidas, e ao fim do 

processo, obtém-se a estrutura com o formato desejado. Este processo ocorre 

de maneira completamente automatizada, o que minimiza possíveis erros no 

processo de fabricação, e para a impressão, necessita-se apenas do desenho 

da estrutura a ser impressa, o qual é desenvolvido por um software 
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especializado (MAZZANTI; MALAGUTTI; MOLLICA, 2019; STEFANO et al., 

2022a).  

Em relação aos sistemas eletroanalíticos, estes podem ser considerados 

ainda um desafio para impressão 3D uma vez que a obtenção de materiais 

condutores é essencial. Porém, o uso de FDM para a produção de objetos 3D 

permite a extrusão de filamentos compósito, atribuindo por exemplo 

condutividade elétrica ao material impresso por meio do uso de materiais 

condutivos para a impressão (AMBROSI; PUMERA, 2016; CARDOSO et al., 

2020b). Neste contexto, ocorreu uma expansão na aplicabilidade da impressão 

3D na química analítica, possibilitando a impressão de substratos condutivos. 

Portanto, tais substratos podem servir como eletrodos em análises 

eletroquímicas por exemplo, o que torna possível a análise de compostos 

eletroativos por meio de técnicas simples e de baixo custo (AMBROSI; 

PUMERA, 2016; CARDOSO et al., 2020b).  

Há poucos filamentos condutivos disponíveis no mercado, e não é 

relatada a fabricação destes filamentos no Brasil para comercialização, se 

fazendo necessária a importação deste material para uso no país. Além disso, 

os filamentos disponíveis comercialmente possuem um custo um pouco 

elevado. Desta forma, a obtenção de filamentos condutivos é restrita, e em 

casos nos quais a importação é dificultada, como o vivenciado nos últimos 

anos devido à pandemia da COVID-19, o material se torna indisponível, 

dificultando o acesso por pesquisadores e, portanto, os trabalhos 

desenvolvidos devem ser interrompidos. Neste contexto, a busca por novas 

metodologias para produção de filamentos condutivos feitos em laboratórios 

torna-se um foco de pesquisa de grande potencial e relevância, podendo 

contribuir fortemente no avanço de desenvolvimento de novos tipos de 

sensores eletroquímicos impressos em 3D de alta qualidade com um custo 

reduzido. 

 

1.3 Fabricação de filamentos condutivos 

Os filamentos condutivo mais empregados para produção de sensores 

eletroquímicos e reportados na literatura envolvem o uso dos polímeros 
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termoplásticos PLA e ABS, os quais são responsáveis por estruturar o material 

a ser impresso, e agentes condutores como grafeno ou negro de fumo (do 

inglês - carbon black - CB) (STEFANO et al., 2021; STEFANO; SILVA; 

JANEGITZ, 2022). O PLA é muito explorado por se tratar de um biopolímero 

(polímero biodegradável), sendo obtido de fontes renováveis, consistindo em 

uma nova geração de materiais para fabricar dispositivos eletroquímicos 

verdes. Portanto, ele é ambientalmente amigável, além de possuir custo 

acessível e pode ser produzido em larga escala. Este termoplástico é muito 

usado, e atualmente, pode-se encontrar filamentos condutivos comerciais no 

mercado contendo grafeno, o G-PLA (Black Magic®) e CB, o CB-PLA (Proto-

pasta®). Neste contexto, a diversos trabalhos na literatura que estão descritos o 

uso destes filamentos para produção de sensores eletroquímicos.  

Os filamentos condutivos obtidos comercialmente são uma excelente 

opção para aplicação na construção de objetos condutivos. Entretanto, estes 

filamentos são de uso genérico para construção de qualquer objeto 3D com 

capacidade de conduzir corrente elétrica e não de aplicação especifica para 

sensores eletroquímicos. Outro ponto importante é que, para a utilização dos 

sensores impressos em 3D a partir de filamentos condutivos comerciais é 

necessário realizar um pré-tratamento, seja ele físico, químico ou 

eletroquímico. Esta etapa de pré-tratamento tem como objetivo remover 

excesso de material isolante (PLA) da superfície do sensor e expor o material 

condutivo para melhorar as propriedades eletroquímicas do sensor. Nesse 

contexto, encontra-se na literatura diferentes estratégias abordando técnicas 

que variam desde um simples polimento mecânico (CARDOSO et al., 2018), 

tratamentos químicos e eletroquímicos (BROWNE et al., 2018; DOS SANTOS 

et al., 2019; KALINKE et al., 2020), imersão em solvente (MANZANARES 

PALENZUELA et al., 2018), até técnicas mais elaboradas como digestão da 

matriz polimérica (no caso de biopolímeros como o PLA) explorado por 

Manzanares-Palenzuela et al. (MANZANARES-PALENZUELA et al., 2019).  

(STEFANO et al., 2021; STEFANO; SILVA; JANEGITZ, 2022). 

Em 2019, Foster e colaboradores observaram que 20% (m/m) de 

grafeno em um filamento de PLA apresenta condutividade suficiente para a 

fabricação de anodos para baterias de Li em um estudo variando a quantidade 
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de grafeno de 1 a 40% (m/m) (FOSTER et al., 2019). Um ano depois, Foster e 

colaboradores propuseram a fabricação de um filamento condutivo contendo 

nanografite. Os autores relataram a utilização deste  novo filamento em duas 

plataformas diferentes, uma para a impressão de macroeletrodos e a outra 

para estruturas na forma de favo de mel para a determinação simultânea de 

cádmio e chumbo (FOSTER et al., 2020). Eles estudaram diferentes 

proporções de grafite e PLA, e observaram que quantidades acima de 20% de 

grafite no filamento apresentam maior condutividade. Por outro lado, mais de 

25% do material condutivo proporcionou um filamento quebradiço, portanto 

25% de grafite foi eficiente no desenvolvimento dos sensores. Em ambos os 

trabalhos, os filamentos-compósito foram obtidos de forma semelhante: 

Primeiramente foi feita a mistura do material condutivo com xileno, essa 

mistura foi aquecida (sob refluxo) por 3 h, em seguida, o PLA foi adicionado à 

mistura e deixado por mais 3 h. Ao fim desse processo, uma mistura 

homogênea foi obtida e recristalizada em metanol e levada para secagem. Esta 

etapa de lavagem e secagem tem objetivo de retirar totalmente os solventes 

utilizados, uma vez que o metanol lava e carrega os solventes, e o mesmo é 

evaporado durante a secagem. Após secagem, o material foi extrusado, 

formando os filamentos prontos para impressão 3D.  

O PLA é o material polimérico termoplástico mais empregado para 

produção de filamentos condutivos, principalmente por suas características de 

ser atóxico, biodegradável e obtidos de fontes naturais a partir do amido 

advindo de culturas agrícolas, como milho, cana-de-açúcar e beterraba. Além 

disso, o PLA em natura (sua forma de pellets) para utilização para fabricar 

filamento tem o custo extremamente baixos, custando por volta de 70 reais o 

quilo e podendo obter de forma extremamente fácil em território nacional, 

dispensando a necessidade de importação. Diante disso, o PLA se torna o 

material termoplástico “ideal” para utilização em conjunto com material 

condutor para fabricação de filamentos condutivos. 
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1.4 Materiais à base de carbono 

É possível empregar uma grande variedade de materiais condutivos na 

construção de sensores eletroquímicos, e neste aspecto, o uso de materiais à 

base de carbono, tais como grafeno, grafite e CB, é muito atrativo (ATAIDE et 

al., 2022; CAMARGO et al., 2021; SILVA et al., 2017). O grafeno atraiu enorme 

atenção das comunidades científicas teóricas e experimentais nas últimas 

décadas devido à sua nanoestrutura única e propriedades extraordinárias. 

Neste contexto, o grafeno tornou-se um material novo e muito promissor para a 

diversas áreas da química e física. Alguns tipos de grafeno têm extraordinárias 

propriedades de transporte eletrônico e alta atividade eletrocatalítica, em 

conjunto com uma alta área superficial (2630 m2 g-1) e têm sido investigadas 

como materiais de eletrodos em dispositivos optoeletrônicos, supercapacitores, 

e dispositivos eletroquímicos, como sensores e biossensores (CAMARGO et 

al., 2021; EVTUGYN et al., 2020). O grafite é um dos alótropos de carbono 

mais comuns e simples, o qual consiste em folhas bidimensionais de grafeno 

empilhadas. No grafite, os átomos de carbono possuem hibridização sp2, e este 

material se apresenta como um ótimo condutor de eletricidade, porém com 

uma área de superfície baixa (40 m2 g-1) comparada com outros materiais de 

carbono. O CB é um material nanoestruturado amplamente utilizado em 

diversos processos industriais (SILVA et al., 2017). Este nanomaterial 

apresenta um conjunto de propriedades notáveis, incluindo alta área superficial 

(254 m2 g-1), alta condutividade térmica e elétrica e custo muito baixo. Vários 

estudos exploraram a aplicabilidade do CB em campos eletroquímicos. Dados 

mostraram que eletrodos modificados à base de CB apresentam rápida 

transferência de carga e uma área superficial relativamente alta (SILVA et al., 

2017). Desta forma, grafeno, grafite, e CB são ótimas opções para a fabricação 

de sensores e biossensores eletroquímicos, consequentemente são ótimos 

candidatos a comporem filamentos condutivos produzidos em laboratório. 

Até o momento, poucos trabalhos reportando a síntese de filamentos 

condutivos são observados na literatura, assim, o desenvolvimento destes 

filamentos condutivos ainda é um desafio. Neste aspecto, o desenvolvimento 

de novos filamentos condutivos apresenta uma grande potencialidade, 
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possibilitando reduzir o custo da produção, desenvolver filamentos otimizados 

para aplicação na eletroquímica e criar uma linha de suplementação própria 

(STEFANO et al., 2021, 2022a; STEFANO; SILVA; JANEGITZ, 2022). Para tal, 

o uso de quantidades adequadas de material termoplástico e condutivo deve 

ser empregado, de forma que permita que o estado semifundido durante a 

impressão seja atingido, para que não haja entupimento dos bicos da 

impressora. Maiores quantidades de material condutivo podem garantir uma 

melhor resposta analítica. Porém, a quantidade de material condutivo 

empregada para produção do filamento deve ser sempre estudada e otimizada, 

pois quantidades excessivas podem impactar de forma negativa o material final 

desejado (STEFANO et al., 2021). Ao aumentar excessivamente a quantidade 

de material condutor, consequentemente diminuirá a quantidade do material 

termoplástico, que confere característica de maleabilidade. Deste modo, 

adicionar altas cargas de material condutivo torna o filamento quebradiço, 

tornando dificultosa a impressão dos eletrodos finais. A fabricação de novos 

filamentos condutivos não se resume apenas em aumentar 

indiscriminadamente a quantidade de material condutivo, e sim equilibrar a 

quantidade deste material com a do polímero termoplástico empregado. 

Sempre é preciso manter características necessárias para fabricação de 

objetos impressos em 3D, como maleabilidade e capacidade de impressão. 

Neste sentido, ainda há muito a se pesquisar e aprimorar na fabricação de 

filamentos condutivos e de eletrodos impressos 3D. 

 

1.5 Eletrodos impressos em 3D na fabricação de (bio)sensores 

Na literatura, alguns trabalhos relatam o uso de eletrodos impressos em 

3D para a fabricação de sensores e biossensores. Rocha et al. (ROCHA et al., 

2020a), por exemplo, desenvolveram um filamento condutivo contendo 25% de 

nanografite em uma base de PLA para a determinação de manganês(II) 

utilizando-se a técnica de voltametria de pulso diferencial por redissolução 

catódica. Posteriormente o sensor desenvolvido teve seu desempenho 

comparado com eletrodos impressos (do inglês screen printed electrodes – 

SPEs) na análise de amostras de água de torneira. Eles obtiveram um limite de 
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detecção de 1,6 nmol L-1 (0,09 μg L-1) e uma faixa linear de 9,1 nmol L-1 a 2,7 

μmol L-1. Estes resultados foram comparáveis aos obtidos usando-se SPEs, 

mostrando que o eletrodo fabricado pode ser utilizado para analises in loco de 

amostras de água.  

Katseli e colaboradores (2019) (KATSELI; ECONOMOU; KOKKINOS, 

2019) desenvolveram um dispositivo eletroquímico completo impresso em 3D 

empregando o filamento condutivo comercial a base de PLA e CB. Eles 

utilizaram este dispositivo como uma plataforma analítica simples, portátil, 

rápida, de baixo custo e ecologicamente amigável para a determinação de 

mercúrio utilizando-se a técnica de voltametria por redissolução anódica e 

cafeína utilizando-se voltametria de pulso diferencial. Ademais, os autores 

mostraram a possibilidade de se modificar o dispositivo com glicose oxidase 

formando assim um biossensor para a detecção enzimática de peróxido de 

hidrogênio. 

Marzo  e colaboradores (2020) (LÓPEZ MARZO; MAYORGA-

MARTINEZ; PUMERA, 2020) utilizaram uma enzima para modificar a superfície 

de um eletrodo de G-PLA para realizar a detecção enzimática de peróxido de 

hidrogênio. Para tal, nanopartículas de ouro (AuNps) foram utilizadas para 

facilitar o processo de transferência de elétrons. Outro trabalho que descreveu 

o desenvolvimento de um biossensor usando um eletrodo de G-PLA foi o de 

Palenzuela e coautores (MANZANARES-PALENZUELA et al., 2019). Eles 

desenvolveram um novo tratamento de superfície para remoção do excesso de 

PLA da superfície do eletrodo impresso. O tratamento de superfície foi por 

digestão utilizando uma enzima, e em seguida utilizaram o eletrodo para a 

determinação de 1-naftol via imobilização da enzima fosfatase. 

 

1.6 Biossensores impressos em 3D para detecção de vírus 

A construção de biossensores eletroquímicos é altamente vantajosa 

como já citados anteriormente. Porém, em relação à detecção eletroquímica de 

vírus a partir de biossensores impressos em 3D, a técnica de impressão 3D 

ainda é pouco utilizada. Os biossensores impressos em 3D apresentam um 

grande potencial a ser explorado. Eles atrelam a qualidade da impressão 3D 



32 

 

como a facilidade de criar dispositivos completos, miniaturizados e totalmente 

projetados aos objetivos desejados com as qualidades dos biossensores 

eletroquímicos. Desta forma, os biossensores impressos em 3D podem ser 

uma grande ferramenta no auxílio do desenvolvimento de testes clínicos de 

aplicação rápida e in loco. Neste contexto, um interessante trabalho foi 

desenvolvido por Martins et al. (MARTINS et al., 2021). Nele é apresentado 

pela primeira vez um imunossensor eletroquímico, baseado em eletrodo obtido 

por impressão 3D usando filamento comercial contendo PLA e CB, para a 

detecção da nucleoproteína do Hantavírus Araucaria através da imobilização 

direta de Ab do Hantavírus na superfície do eletrodo 3D. As propriedades da 

superfície do filamento juntamente com os grupos oxigenados presentes se 

mostraram adequados para o ancoramento da biomolécula por ligação 

covalente diretamente na superfície do filamento. O filamento usado possuía 

cerca de 20% (m/m) de carbono em sua composição, e possibilitou a detecção 

do Hantavírus com um limite de detecção de 22,0 µg mL-1, sendo aplicado na 

detecção do vírus em soro humano diluído.  Muñoz e Pumera (MUÑOZ; 

PUMERA, 2021) relataram uma abordagem geral interessante para 

desenvolver um imunossensor impresso em 3D para COVID-19. Neste 

trabalho, um sensor G-PLA impresso em 3D foi empregado após um 

tratamento de superfície realizado em duas etapas de aproximadamente 3 h de 

duração, uma etapa química e uma eletroquímica. Posteriormente ao pré 

tratamento emprego, o imunossensor produzido com a incorporação de 

nanopartículas, imobilização de cisteamina e glutaraldeído. Por fim, o Ab foi 

incubado por 1 h sobre os grupos aldeídos e os sítios inespecíficos foram 

bloqueados com albumina sérica bovina (BSA). Os autores detectaram a 

proteína Spike do vírus com um LOD de 0,5 μg mL−1, em uma faixa linear de 

1,0 a 10,0 μg mL−1. 

A detecção eletroquímica aliada à impressão 3D fornece uma ferramenta 

poderosa, simples, rápida e de baixo custo para a detecção de vírus. Assim, o 

uso de biossensores impressos em 3D como plataforma para detecção de 

doenças virais é promissor e tem ganhado espaço para o crescimento e 

desenvolvimento de uma nova linha de pesquisa. Portanto, pode-se observar 
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que o uso da impressão 3D em eletroquímica e a possibilidade da fabricação 

de eletrodos condutivos proporcionou a impressão de eletrodos com diferentes 

propriedades (PUMERA, 2019). No entanto, há muito a ser explorado no 

sentido de construção de novos dispositivos condutivos impressos 3D e no uso 

destes dispositivos, especialmente para fins de biossensoriamento. O 

desenvolvimento de biossensores aprimorados e de baixo custo vem se 

mostrando cada vez mais importante, um exemplo disto é o surgimento e 

reaparecimento de vírus altamente contagiosos como é o caso do SARS-CoV-2 

e a varíola dos macacos. 

 

1.7 Pandemia do vírus SARS-CoV-2 

           Em 2019 o mundo inteiro foi surpreendido pelo início do que viria ser 

uma nova pandemia mundial, causada por um vírus respiratório (RIBEIRO et 

al., 2020). Este vírus denominado Coronavírus 2 ou Síndrome Respiratória 

Aguda Grave (SARS-CoV-2), que causa a doença coronavírus 2019 (COVID-

19) foi relatada inicialmente em Wuhan, na China (RIBEIRO et al., 2020). De 

acordo o jornal O Globo e o consórcio de veículos de imprensa, o Brasil já 

registrou mais de 38 milhões casos e mais de 830.000 mortes por coronavírus 

até o dia 27 de agosto de 2023. Já, em um aspecto mundial, segundo o Google 

Noticiais até o dia 22 de janeiro de 2024 o mundo já registou mais de 690 

milhões de casos e mais de 6,9 milhões mortes causadas pelo COVID-19. 

 Uma das principais estratégias para combater a pandemia é aplicação 

de métodos para detecção da COVID-19 de forma rápida e em grande escala. 

Os principais ensaios para detecção da COVID-19 utilizados no começo da 

pandemia foram: imunofluorescência (BUCHHOLZ et al., 2013), ensaio de 

micro-arranjo de proteína (REUSKEN et al., 2013), ensaio de amplificação 

isotérmica mediado por alça de transcrição reversa (SHIRATO et al., 2018; 

STRANIERI et al., 2017), ensaio de placa viral (PANKAJ, 2013), ensaio de 

hemaglutinação (PANKAJ, 2013), citometria de fluxo viral (LIU et al., 2015) e 

ensaio de imunoabsorção enzimática (ZUO et al., 2004). Entretanto, estes 

métodos por possuem uma série de desvantagens como: preço, longo tempo 

de análise e a necessidade de um operador qualificado para aplicação 
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(BRAZACA et al., 2021; RIBEIRO et al., 2020). Ademais, para testes da 

COVID-19 o indivíduo precisa sair do confinamento para realizar o exame 

médico. Com isso, o risco de entrar em contato com o vírus no processo ou 

transmitir, aumenta drasticamente. Portanto, desenvolver novas plataformas de 

biossensoriamento para vírus é de suma importância, principalmente se estas 

plataformas oferecerem praticidade e fácil operação. 

A possibilidade de criar genossensores e imunossensores 

eletroquímicos para a detecção da COVID-19 é de grande vantagem para o 

desenvolvimento de novos testes rápidos. Para os imunossensores, a gama de 

analitos de interesse é ampla, uma vez que existem quatro principais proteínas 

estruturais as quais podem ser usadas para a detecção de corona vírus em 

geral, sendo eles o nucleocapsídeo (N), as proteínas Spike (S), matriz (M) e 

envelope (E), e dentre estes, as proteínas S e N são capazes de diferenciar os 

diferentes tipos de coronavírus (EISSA; ZOUROB, 2021; SRIVASTAVA et al., 

2021). A Figura 5 apresenta a estrutura do vírus, e as principais proteínas 

encontradas no SARS-CoV-2. 

 

Figura 5. Estrutura do vírus SARS-CoV-2. Fonte: próprio autor 
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Na literatura são relatados diferentes tipos de biossensores 

eletroquímico para detecção de SARS-CoV-2. Através da imobilização do 

nucleocapsídeo (N) em um eletrodo SPE modificado com fibras de carbono 

funcionalizado através da redução de sal de diazônio, Eissa e Zourob (EISSA; 

ZOUROB, 2021) desenvolveram um imunossensor eletroquímico para a 

detecção de COVID-19. Um ensaio competitivo foi realizado e a técnica de 

voltametria de onda quadrada foi usada para a detecção da proteína N, 

proporcionando um limite de detecção de 0,8 pg mL-1. Fabiani e colaboradores 

(FABIANI et al., 2021) também desenvolveram um imunossensor para SARS-

CoV-2, eles se basearam na detecção das proteínas S e N em saliva, 

combinando o uso de esferas magnéticas, que funcionaram como suporte para 

a cadeia imunológica, e SPEs modificados com CB. 

Em relação a genossensores para a detecção eletroquímica do vírus, 

Alafeef et al. (ALAFEEF et al., 2020) propuseram um genossensor em papel 

para analises rápidas (< 5 minutos), de baixo custo e ultrassensível para a 

detecção do material genético do SARS-CoV-2. O biossensor desenvolvido 

trata-se de uma plataforma à base de grafeno e AuNps cobertas com 

oligonucleotídeos altamente específicos (ssDNA) tendo como alvo o 

nucleocapsídeo. O biossensor proporcionou análises sensíveis com um limite 

de detecção de 6,9 cópias µL-1 em amostras clínicas e seletivas.  

Na literatura há alguns relatos do uso de impressão 3D na fabricação de 

biossensores eletroquímicos para detecção da COVID-19, como imunossensor 

e genossensor. O imunossensor criado por Ali e colaboradores (ALI et al., 

2020) foi desenvolvido usando o método de impressão 3D por jato de aerossol, 

criando um arranjo de eletrodos microcapilares de ouro, seguido pela 

funcionalização de nanoflocos de óxido de grafeno reduzido (rGO) e 

imobilização dos antígenos. Neste trabalho, foi feita a detecção da proteína S e 

um limite de detecção de 2,8 fmol L-1. No trabalho de Crevillen e colaboradores 

(2021) foi relatado a utilização de uma caneta impressora 3D conjunto com 

filamentos condutivos a base de grafeno e PLA para produção de um 

genossensor. Eles usaram a adsorção de fitas simples de DNA na superfície 

para detecção da sequência do gene N do vírus SARS-CoV-2. O genossensor 
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apresentou alta sensibilidade e resposta rápida, com um limite de detecção de 

15,0 nmol L-1 (CREVILLEN et al., 2022). 

 O emprego de técnicas eletroanalíticas possibilita o desenvolvimento 

de diferentes tipos de classes de biossensores, com metodologias de análise 

diretas, rápidas, com baixo custo e com menor influência de interferentes, 

permitindo o seu uso in loco (BRAZACA et al., 2021; KIMMEL et al., 2012; 

RIBEIRO et al., 2020). Ademais, buscar outras alternativas para detectar 

doenças, virais ou não, é de suma importância. A busca por testes alternativos 

capazes de indicar problemas de saúde em estágios precoce de forma simples, 

rápida e barata se tornou uma questão relevante. Neste contexto, a detecção 

de biomarcadores de doenças ganhou destaque nos últimos anos, sendo uma 

alternativa altamente promissora capaz de indicar infecções e problemas de 

saúde de forma rápida e em estágios iniciais. 

 

1.8 Surto da varíola dos macacos 

A varíola dos macacos é uma doença viral zoonótica causada pelo vírus 

de mesmo nome, que é uma das espécies de uma grande família de vírus de 

DNA de fita dupla (família Poxviridae), pertencente ao gênero Orthopoxvirus 

(MAULDIN et al., 2022; QUARLERI; DELPINO; GALVAN, 2022). O poxvírus 

comumente possui o tamanho entre 200− 450 nm de comprimento e em forma 

de “ovo” ou “tijolo”, que podem ser encontradas em amostras biológicas de 

pacientes infectados por microscopia eletrônica de transmissão. As partículas 

virais consistem em uma estrutura complexa, contendo um núcleo, corpos 

laterais e membrana externa, coberta por um E externo de lipoproteínas 

(CANN, 2015; CHMEL et al., 2022; KOZLOV, 2022; MCFADDEN, 2005). A 

superfície externa da partícula do vírus é responsável por proteger o genoma 

do ácido nucléico contra danos e também pelo reconhecimento e interação 

com as células hospedeiras. Vários vírus desse grupo são conhecidos por 

causar doenças infecciosas entre humanos, como o vírus da varíola (varíola), 

vírus da varíola bovina, vírus vaccínia e vírus da varíola dos macacos. A Figura 

X apresenta uma concepção do vírus e sua estrutura. 
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Figura 6. Estrutura do vírus SARS-CoV-2. Fonte: próprio autor 

 

A varíola dos macacos é considerada uma doença negligenciada até o 

momento, a qual foi identificada pela primeira vez na República Democrática do 

Congo em 1970, causando inúmeros surtos no continente africano (JEZEK et 

al., 1987). No entanto, em maio de 2022, pesquisadores constataram a 

presença desse vírus em humanos nos Estados Unidos da América e, desde 

então, foi relatado em mais de 28 países e territórios não endêmicos, 

principalmente em vários países europeus e no território brasileiro (MINHAJ et 

al., 2022). No Brasil, já foi constado milhares de casos, tornando-se assim uma 

preocupação de saúde pública eminente (STEFANO et al., 2023). Embora 

tenha sido considerado um vírus de baixo potencial pandêmico, em 

comparação ao COVID-19, o aumento do número de casos vem causando 

grande preocupação à Organização Mundial da Saúde (OMS) e autoridades 

sanitárias de diversos países (STEFANO et al., 2023). Diante disso, é de suma 

importância mencionar, que uma lição que a pandemia da COVID-19 ensinou, 

é a necessidade extrema de realização de testes em massa, que sejam 

capazes de apontar o resultado em pouco tempo e com alta confiabilidade, 
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para que as medidas necessárias sejam tomadas, por meio dos pacientes ou 

das autoridades de saúde.  

A detecção do vírus da varíola dos macacos pode ser realizada em 

conjunto com técnicas de amplificação, como reação em cadeia da polimerase 

(PCR) em tempo real ou convencional, que permite a diferenciação entre os 

diferentes poxvírus (JIANG et al., 2022). Tal teste é considerado um teste 

padrão ouro devido à sua alta sensibilidade e especificidade e foi recomendado 

pela Organização Mundial da Saúde (OMS) para confirmação da infecção pelo 

vírus da varíola dos macacos (World Health Organization). Ademais, outros 

métodos mais relatados na literatura para realização do monitoramento de 

infecções pelo vírus da varíola dos macacos são: RPA, LAMP, ELISA e 

CRISPR-Cas (LI et al., 2010; RIZK et al., 2022; STEFANO et al., 2023). Apesar 

destes testes serem altamente qualificados e eficazes, eles ainda apresentam 

algumas desvantagens cruciais. Dentre as principais vantagens as que mais se 

destacam é a necessidade de equipamento e operador especializado, e 

tempos longos para obtenção do resultado em alguns casos. Tais 

desvantagens limitam a aplicação destes testes, principalmente em países e 

regiões de baixa infraestrutura, como no caso de países africanos, latino 

americano e diversas regiões carentes do Brasil. Neste contexto, buscar 

desenvolver novos tipos de testes para o vírus da varíola dos macacos que 

solucione esses problemas é de extrema importância.  

O desenvolvimento de testes necessita também apresentar novas 

vantagens como, praticidade da aplicação e interpretação dos resultados, 

capacidade de miniaturização e portabilidade para aplicação in loco, baixo 

custo e rapidez das respostas (STEFANO et al., 2023). Possuir tais 

características tornam-se fundamental para contribuir com a saúde pública no 

controle de um vírus de possibilidades pandêmicas, além de colaborar para um 

acesso mais humanizado a testes para detecção de uma doença viral, 

principalmente a populações mais carentes e marginalizadas. Diante disso, os 

sistemas eletroquímicos apresentam um alto potencial para o 

biossensoriamento de vírus, apresentando todas as qualidades desejadas para 

um novo meio de testagem.  
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Neste contexto, segundo Stefano et al., (STEFANO et al., 2023) vários 

analitos específicos podem ser aplicados para a detecção de MKPV, como 

proteínas e material genético. Dentre diversas proteínas, destacam-se I1L, 

M1R e A29. A proteína A29, em particular, destaca-se por ser um dos analitos 

mais comuns para identificação de MKVP  (RCHEULISHVILI et al., 2023), 

sendo altamente conservada entre os poxvírus. A A29 é uma proteína de fusão 

presente no E (camada entre a membrana interna e externa) do vírus que se 

liga à heparina da superfície celular e é um alvo para anticorpos neutralizantes 

(RCHEULISHVILI et al., 2023). Portanto, o desenvolvimento de sensores 

específicos para a proteína A29 pode permitir a detecção direta do MKPV sem 

a necessidade de pré-tratamento das amostras. Quanto à detecção de material 

genético, embora muitas vezes exija extração e amplificação por PCR, seu uso 

ainda é extremamente viável, sendo comumente aplicado pelas principais 

agências globais de controle de doenças (Test procedure : Monkeypox virus 

generic real-time PCR test). Além disso, os genossensores fornecem métodos 

altamente específicos e alternativos aos já utilizados regularmente em centros 

de análise (BRAZACA et al., 2021; KHANMOHAMMADI et al., 2020). 

 

1.9 Biomarcadores para SARS-CoV-2 

A realização do monitoramento de biomarcadores em clinicas ou até 

mesmo em pontos de atendimento, bem como em pesquisas laboratoriais, tem 

sido amplamente empregado nos últimos anos. Essa preocupação a respeito 

de monitorar e estudar novos métodos de detecção dos biomarcadores é 

devido a sua presença em determinados níveis ser um forte indicativo de 

alterações/distúrbios no organismo humano. Neste contexto, desenvolver 

dispositivos capazes de realizar o monitoramento de biomarcadores é crucial 

para contribuir com a saúde pública (BOLLELLA et al., 2017; GEVAERD et al., 

2022; SILVA et al., 2022a). Além disso, em comparação de custos, analisar 

biomarcadores é mais vantajoso que criar plataformas de detecção de vírus por 

exemplo. Deste modo, desenvolver dispositivos eletroquímicos impressos em 

3D torna-se uma importante fonte de pesquisa pois atrela as vantagens da 

impressão 3D com sensores eletroquímicos para detectar biomarcadores. Esta 
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pode se tornar uma alternativa eficaz e de alto potencial para o mundo das 

análises clínicas. 

Um biomarcador é uma biomolécula alvo que pode ser encontrada no 

sangue ou em outro fluido corporal e está ligada a uma indicação de um 

processo saudável ou não saudável (BOLLELLA et al., 2017; CAMPUZANO; 

YÁNEZ-SEDEÑO; PINGARRÓN, 2017; GEVAERD et al., 2022). O uso de 

biomarcadores para análises clínicas é menos dispendioso e mais conveniente 

do que avaliar diretamente a "doença final", com o benefício adicional de poder 

testar e determinar em menos tempo espécies de marcadores, o qual 

geralmente se manifestam de antemão. A detecção de biomarcadores para 

SARS-CoV-2 pode ser uma abordagem interessante para melhorar o 

diagnóstico clínico. O COVID-19 tem sido comumente associado a danos 

renais, que podem ser diagnosticados por níveis elevados de creatinina (CNN) 

e ácido úrico (AU) (DENG et al., 2022; LI et al., 2012; WERION et al., 2020).  

A CNN é produzida nos músculos a partir da creatina, liberada na 

corrente sanguínea e excretada pelos rins (LI et al., 2012). A medição dos 

níveis de CNN no sangue ou na urina humana é clinicamente essencial porque 

os níveis refletem parcialmente o estado da função renal e muscular e altos 

níveis de CNN (maiores que 150,0 ou 500,0 µmol L-1) indicam mau 

funcionamento dos rins (JACOBI et al., 2008; LAD; KHOKHAR; KALE, 2008; LI 

et al., 2012). Valores abaixo de 40,0 µmol L-1 são indicativos de diminuição da 

massa muscular (BISHOP, 2020; LAD; KHOKHAR; KALE, 2008). Por outro 

lado, o UA é um metabólito liberado no soro sanguíneo como produto final do 

catabolismo da purina (VERMA et al., 2019). Altas concentrações de UA no 

corpo humano são associadas a várias doenças, tais como disfunções renais, 

diabetes, colesterol alto, obesidade, dentre outras (KANG et al., 2002; 

LAKSHMI et al., 2011; VERMA et al., 2019). De acordo com a literatura, o AU 

pode ser encontrado em uma faixa de concentração de 0,12 a 0,38 mmol L−1 

no soro sanguíneo e esse valor deve ser inferior a 4,50 mmol L−1 por dia na 

urina (BALLESTA-CLAVER et al., 2011; ROSSINI et al., 2018).  

A partir do apresentado e discorrido acima, é notório que o 

desenvolvimento e aprimoramento de dispositivos de análise clínica são 

altamente desejados, principalmente dispositivos que atrelem características 
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como baixo custo, simples operação e interpretação das respostas. Neste 

contexto, os sensores eletroquímicos tornam-se um candidato ideal, 

principalmente quando acoplado à tecnologia de impressão 3D, pois permite a 

fabricação decentralizada e rápida de sensores de alta qualidade. Porém, não 

basta só produzir sensores capazes de realizar as análises clinicas desejáveis, 

é também necessário otimizar todo o processo desde a matéria prima ao 

dispositivo final, como o desenvolvimento de novos filamentos condutivos. 

Ademais, fabricar sensores portáteis e miniaturizados capazes de serem 

empregados na própria residência do paciente é altamente vantajoso pois 

torna-se uma peça de inclusão capaz de ser aplicado em locais mais carentes, 

não só contribuindo com a saúde pública, mas também com uma sociedade 

mais justa e inclusiva. 
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Capitulo 2 

2. Objetivos 

 2.1 Objetivo geral 

O principal objetivo deste trabalho foi desenvolver sensores e 

biossensores impressos em 3D para detecção dos vírus SARS-CoV-2 e varíola 

dos macacos, e os biomarcadores CNN e AU. Ademais, também foi objetivado 

produzir um novo filamento condutivo a base de grafite e PLA, bem como CB. 

A presente tese foi dividida em quatro capítulos de resultados discutidos 

(capítulos 3 a 6), referente a quatro trabalhos distinto produzidos. O capitulo 3 é 

a respeito da aplicação de um filamento condutivo comercial à base de grafeno 

para o desenvolvimento de um sensor e um genossensor eletroquímico. O 

capitulo 4 e 5 é a produção de dois novos filamentos condutivos um à base de 

grafite e outro a base de CB e suas aplicações como (bio)sensores, 

respectivamente. O capitulo 6 é o desenvolvimento de um sistema multiplex 

impresso totalmente em 3D composto por dois biossensores produzidos com 

filamentos feito em laboratório ultra flexível a base de CB para imuno e geno 

detecção do vírus varíola dos macacos. 

 

2.2 Objetivos específicos 

  

Capitulo 3: (Bio)sensores 3D à base de G-PLA para determinação de 

creatinina e cDNA do vírus SARS-CoV-2 

 Desenvolver um sensor e um genossensor eletroquímico a partir de 

filamento condutivo comercial à base de grafeno e PLA para a detecção de 

CNN e do cDNA alvo do vírus SARS-CoV-2. Para tal, o sensor impresso em 3D 

será modificado com partículas de ouro (AuPs) para detecção de CNN e 

posteriormente com cDNA de captura para detecção do SARS-CoV-2. Por fim, 

os (bio)sensores serão empregados na análise de amostra biológicas reais e 

sintéticas enriquecidas com os analitos de interesse. 
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Capitulo 4: Novo filamento condutivo baseado em Gpt-PLA e produção 

(bio)sensores para determinação de ácido úrico e proteína Spike S1 do 

vírus SARS-CoV-2. 

Fabricar um novo filamento condutivo baseado em grafite e PLA com 

alta carga de material condutivo para produção de sensores eletroquímicos 

impressos em 3D prontos para uso. Posteriormente almeja-se aplicar os 

sensores produzidos a partir do novo filamento para detecção do biomarcador 

AU em amostras de urina sintética. Por fim, realizar a fabricação de um 

imunossensor eletroquímico impresso em 3D para detecção da proteína Spike 

(S1) do vírus SARS-CoV-2 em amostra de saliva sintética. 

 

Capitulo 5: Novo filamento condutivo baseado de carbon black e PLA 

para a fabricação aditiva de um biossensor eletroquímico covalente para 

detecção da proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2. 

 Empregando a mesma rota de produção de filamentos condutivos do 

capitulo 4, foi fabricado um filamento a base de CB e PLA otimizado. O novo 

filamento foi empregado para construção de um imunossensor eletroquímico 

portátil para detecção da proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2 em amostra 

de soro humano e saliva sintética. Para tal, todo procedimento de construção e 

detecção da proteína de interesse foram totalmente otimizados por método 

multivariado e univariado. 

 

Capitulo 6: Dispositivo eletroquímico de alvo duplo fabricado totalmente 

impresso em 3D para detecção de DNA e proteína A29 do vírus varíola 

dos macacos . 

 Aplicação de filamentos condutivos ultra flexíveis feitos em laboratórios a 

base de CB e PLA reciclado para desenvolvimento de uma plataforma 

eletroquímica de dupla analise para detecção portátil da proteína A29 e DNA 

alvo do vírus varíola dos macacos. Para tal, a etapa de construção dos 

biossensores e etapa de detecção foram totalmente otimizados por 

experimentos univariados. 
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Capitulo 3 

 

 

(Bio)sensores 3D à base de G-PLA para determinação de creatinina e 

cDNA do vírus SARS-CoV-2 
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3. Metodologia 

3.1 Reagentes e soluções 

Água ultrapura de um sistema Milli-Q Plus (Millipore Corporation®, 

Darmstadt, Alemanha) foi usada para preparar todas as soluções aquosas. 

Cloreto de sódio (NaCl) (99%, Vetec®, Brasil) foi utilizado como eletrólito 

suporte em análises voltamétricas para determinação de CNN. A modificação 

do eletrodo foi realizada com ácido cloroáurico – HauCl4 (99%, Sigma-Aldrich®, 

USA) em ácido sulfúrico - H2SO4 (95%, Vetec®, Brasil). Os testes de 

interferência foram realizados com glicose, ácido ascórbico (AA) (Sigma-

Aldrich®, EUA), ácido úrico (AU) (99%, Sigma-Aldrich®, EUA) e glutationa 

reduzida (98%, Sigma-Aldrich®, EUA). Uma solução estoque de 10,0 mmol L−1 

de CNN foi utilizada como padrão analítico. 

Ambas as amostras sintéticas (urina e saliva) foram preparadas 

seguindo protocolos da literatura (ROMONTI et al., 2016). A urina sintética foi 

produzida com NaCl (99%, Vetec®, Brasil), cloreto de potássio – KCl (99%, 

Vetec®, Brasil), cloreto de cálcio dihidratado (99%, Vetec®, Brasil), sulfato de 

sódio anidro (99%, Vetec®, Brasil), fosfato monopotássico (99%, Vetec®, 

Brasil), cloreto de amônio (99%, Vetec®, Brasil) e uréia (99%, Dinamica®, 

Indaiatuba, Brasil). A saliva sintética foi preparada com NaCl (99%, Vetec®, 

Brasil), fosfato de sódio dibásico (99%, Vetec®, Brasil), cloreto de potássio 

(≥99%, Vetec®, Brasil), tiocianato de potássio (99%, Vetec®, Brasil) e ureia 

(ROMONTI et al., 2016). O soro humano foi adquirido da Sigma-Aldrich®, EUA. 

Para o desenvolvimento do biossensor e posterior análise, foram 

adquiridos 2-mercaptoetanol e Tampão salino Tris 10× (Sigma-Aldrich®, EUA). 

Foram obtidas três sequências de DNA (EXXTEND®, Paulínia, Brasil): a 

sequência de captura, ou sonda (Thiol C6-AGATGTCTTGTGCTGCCGGTA), 

obtida a partir do gene ORF1ab, a sequência alvo 

(TAGCCGGCAGCACAAGACATCT) e a sequência controle negativo alvo 

(TGACTACAGAAGTGGCTTTTG). A sonda eletroquímica empregada nas 

análises de biossensoriamento foi o ferrocenometanol – FcMeOH (97%, Sigma-

Aldrich®, EUA). 
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3.2 Instrumentos, célula eletroquímica e eletrodos  

Todas as medidas eletroquímicas foram realizadas utilizando um 

potenciostato/galvanostato PGSTAT204 Metrohm® (Eco Chemie, Holanda) 

operado utilizando o software NOVA (versão 2.1.4), que também foi utilizado 

para aquisição e tratamento dos dados. A correção de linha base foi usada 

para detecção voltamétrica de CNN para melhor resolução de pico, usando o 

algoritmo “moving average”, com tamanho de janela definido como 2. 

Para fabricação do dispositivo eletroquímico uma impressora 3D modelo 

Sethi3D S3 (Campinas, Brasil) foi utilizada. Os filamentos empregados foram o 

filamento condutivo (dopado com grafeno) adquirido da Black Magic® 3D (New 

York, NY, EUA) e filamento não condutivo, o PLA (Sethi3D® (Campinas, 

Brasil)). 

 

3.3 Caracterização morfológica e eletroquímica 

Para Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV), modelo Thermo Fisher 

Scientific Prisma E com tecnologia ColorSEM e espectroscopia de raios-X 

(EDX) com dispersão de energia integrada foi usado para adquirir imagens. As 

imagens foram obtidas para G-PLA e Au/G-PLA. A espectroscopia de 

infravermelho foi realizada  por um espectrômetro de infravermelho com 

transformada de Fourier Bruker® ALPHA II entre 4000 e 600 cm-1. 

Análises de EIS foram realizadas para entender os diferentes efeitos de 

superfície provocados pela adição de Au no eletrodo impresso em 3D. Cada 

estudo foi realizado aplicando seus valores específicos de potencial de circuito 

aberto (0,6 e 9,0 mV para eletrodos G-PLA e Au/G-PLA, respectivamente), 

medidos após 300 s de estabilização, com um ajuste χ2 de 0,04367 (G-PLA) e 

0,0272 (Au/G-PLA). 

 

3.4 Produção do eletrodo G-PLA 

Os eletrodos de referência, eletrodo de trabalho e contra eletrodo foram 

confeccionados em impressora 3D, com desenho baseado em SPEs 

comerciais. O eletrodo de trabalho consiste em um círculo de 4 mm de 
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diâmetro, o contra eletrodo em um semicírculo de 9 mm, que foi colocado ao 

redor do eletrodo de trabalho. Por fim, o eletrodo de referência em um 

semicírculo menor para preencher o espaço ao redor do eletrodo de trabalho, 

conforme apresentado na Figura 7. Os eletrodos foram impressos em 3D 

usando um filamento G-PLA comercial, e os desenhos foram projetados 

usando o software Blender e, finalmente, importados pelo software Simplify3D, 

que controla a impressora 3D e impressos a 190 ºC.  

Para expor o material condutivo e remover o excesso de PLA da 

superfície do sensor eletroquímico, foi realizado um pré-tratamento químico no 

mesmo, de acordo com um procedimento já descrito na literatura (SILVA et al., 

2020). Inicialmente os três tipos eletrodos foram imersos completamente em 

dimetilformamida (DMF) por 15 minutos. Em seguida os eletrodos foram 

lavados com etanol para remover o PLA degradado e possibilitar a 

recristalização do material. Por fim, os eletrodos foram colocados para secar a 

temperatura ambiente até a completa secagem (12 h). Após o tratamento dos 

eletrodos, os mesmos foram fixados em um suporte (folha de plástico rígido), 

com o auxílio de uma fita adesiva dupla face. A área dos eletrodos foi então 

delimitada com esmalte incolor (aproximadamente até a metade do contato 

elétrico). Uma ilustração do modelo do sensor eletroquímico impresso e 

processo de acoplagem dele a base de plástico rígido é apresentada na Figura 

7. 

 

3.5 Eletrodeposição e otimização de Au 

A otimização da eletrodeposição de Au na superfície do eletrodo de G-

PLA foi realizada com o planejamento de composto central de 22 (CCD) com 

três réplicas no ponto central. A eletrodeposição de Au foi realizada aplicando 

−0,6 V fixo por um tempo pré-determinado. As respostas usadas na otimização 

foram obtidas a partir da resposta analítica na presença de CNN (3,0 mmol L−1) 

em solução de NaCl (0,5 mol L−1) empregando análise por voltametria de onda 

quadrada (do inglês square wave voltammetry - SWV) com os parâmetros 

operacionais padrão do software (incremento de potencial (5 mV); amplitude de 
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modulação (20 mV) e frequência (15 Hz)). Nesta etapa, as variáveis de 

interesse (tempo de deposição (X1) e concentração de Au3+ (X2)) foram 

estudadas em uma faixa de 47 a 683 s, e 0,76 a 9,25 mmol L−1. A superfície de 

resposta obtida foi então utilizada para o estabelecimento das melhores 

condições para eletrodeposição. O layout experimental do procedimento 22 

CCD com os experimentos realizados, variáveis e seus respectivos níveis reais 

e normalizados, e resposta do sinal analítico da CNN (corrente) estão descritos 

na Tabela 1. Os parâmetros de SWV foram definidos em 5 mV (incremento de 

potencial), 20 mV (amplitude) e 10 Hz (frequência) para todas as análises e 

realizadas subsequentemente.  

 

Tabela 1. Matriz de planejamento CCD, níveis reais e normalizados e resposta obtida para 
Au/G-PLA. Fonte: próprio autor 

 

3.6 Otimização dos parâmetros operacionais da técnica SWV  

A pré-otimização dos parâmetros operacionais (incremento de potencial; 

amplitude e frequência) da técnica SWV foi realizada inicialmente empregando 

o planejamento fatorial completo 23 em uma faixa de 2 a 10 mV, 20 a 60 mV e 

6 a 34 Hz, respectivamente. Este procedimento avaliou a significância das três 

variáveis da SWV em uma solução contendo CNN 3,0 mmol L−1 em NaCl 0,5 

mol L−1. A Tabela 2 apresenta todo o planejamento fatorial completo 23 

EXP M X1 X2 X1
2 X2

2 X1X2 ΔICNN (µA) 

1 1 −1 −1 1 1 1 2,3 

2 1 1 −1 1 1 −1 50 

3 1 −1 1 1 1 −1 11 

4 1 1 1 1 1 1 13 

5 1 −1.4142 0 2 0 0 28 

6 1 1.4142 0 2 0 0 1.4 

7 1 0 −1.4142 0 2 0 33 

8 1 0 1.4142 0 2 0 49 

9 1 0 0 0 0 0 46 

10 1 0 0 0 0 0 43 

11 1 0 0 0 0 0 44 
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(variáveis e seus respectivos níveis reais e normalizados, e resposta de sinal 

analítico CNN). Os experimentos na Tabela 3 foram realizados em ordem 

aleatória (TEÓFILO; FERREIRA, 2006). Posteriormente, as duas variáveis 

significativas (incremento de potencial e frequência) foram otimizadas 

aplicando um CCD de 22 na faixa de 1 a 7 mV e 6 a 34 Hz, em uma solução de 

CNN 3,0 mmol L−1 em NaCl 0,5 mol L−1. A matriz de 22 CCD da etapa de 

otimização pode ser encontrada na Tabela 3. 

 

Tabela 2. Matriz de planejamento fatorial completa e respectivos resultados obtidos para CNN. 
Fonte: próprio autor 

EXP M X1 X2 X3 X1X2 X1X3 X2X3 X1X2X3 CNN (µA) 

1 1 −1 −1 −1 1 1 1 −1 63 

2 1 1 −1 −1 −1 −1 1 1 8,3 

3 1 −1 1 −1 −1 1 −1 1 46 

4 1 1 1 −1 1 −1 −1 −1 8,8 

5 1 −1 −1 1 1 −1 −1 1 8,5 

6 1 1 −1 1 −1 1 −1 −1 8,5 

7 1 −1 1 1 −1 −1 1 −1 7,5 

8 1 1 1 1 1 1 1 1 8,6 

 

Tabela 3. Matriz de planejamento CCD, níveis reais e normalizados e resposta para CNN. 
Fonte: próprio autor 

EXP M X1 X2 X1
2 X2

2 X1X2 CNN (µA) 

1 1 −1 −1 1 1 1 49 

2 1 1 −1 1 1 −1 5,1 

3 1 −1 1 1 1 −1 1,6 

4 1 1 1 1 1 1 3,9 

5 1 −1.4142 0 2 0 0 8,4 

6 1 1.4142 0 2 0 0 31 

7 1 0 −1.4142 0 2 0 1,4 

8 1 0 1.4142 0 2 0 8,1 

9 1 0 0 0 0 0 32 

10 1 0 0 0 0 0 33 

11 1 0 0 0 0 0 34 
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3.7 Preparação do biossensor 

O biossensor foi preparado utilizando o sensor G-PLA previamente 

modificado com Au por eletrodeposição. Para o desenvolvimento do 

biossensor, o tempo de deposição de Au também foi otimizado, e a otimização 

foi realizada por meio de experimentos univariados aplicando −0,6 V 

constantemente com concentração fixa de Au3+ 5,0 mmol L−1. O tempo de 

deposição variou de 100 a 300 s e a técnica de CV foi selecionada para a 

análise empregando a sonda redox FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1.  

O eletrodo modificado com ouro, Au/G-PLA, foi a base para a 

imobilização de uma concentração especifica da sequência de captura do 

cDNA pelo método de gotejamento (deixar uma gota da solução de interesse 

sobre o sensor por um tempo pré-determinado). Para tal, o tempo de 

imobilização e a concentração foram otimizados. A imobilização do cDNA de 

captura ocorre porque os grupos tiol presentes na fita de cDNA se ligam às 

AuPs presentes na superfície do sensor impresso em 3D, permitindo que a fita 

de captura seja ancorada. Inicialmente, uma solução contendo 100,0 µmol L−1 

da sequência de captura e 0,12 mmol L−1 de 2-mercaptoetanol em 10,0 mmol 

L−1 de tampão TRIS foi preparada como solução estoque. Todas as diluições 

subsequentes foram realizadas com água ultrapura seguindo protocolo prévio 

da literatura (BRAZACA et al., 2017). O método de otimização foi multivariado, 

usando o delineamento por CCD, empregando uma faixa de 1,0 a 7,0 de 

concentração (µmol L−1) da sequência de captura (X1) e tempo de ancoragem 

(h) na superfície do sensor (X2) para ambos os parâmetros. As variáveis, seus 

respectivos níveis reais e normalizados, e suas respostas de sinal analítico 

(diferença de corrente entre o sinal Au/G-PLA para o genossensor empregando 

FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1) estão presentes na Tabela 4. 

 
Tabela 4. Matriz de planejamento CCD, níveis reais e normalizados e respostas. Fonte: 
próprio autor 

EXP M X1 X2 X1
2 X2

2 X1X2 ΔIprobe (µA) 

1 1 −1 −1 1 1 1 2,6 

2 1 1 −1 1 1 −1 1,0 

3 1 −1 1 1 1 −1 2,1 

4 1 1 1 1 1 1 1,2 

5 1 −1.4142 0 2 0 0 2,8 
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6 1 1.4142 0 2 0 0 1,1 

7 1 0 −1.4142 0 2 0 1,7 

8 1 0 1.4142 0 2 0 1,1 

9 1 0 0 0 0 0 1,8 

10 1 0 0 0 0 0 1,8 

11 1 0 0 0 0 0 1,7 

Para a análise da sequência alvo, uma gota contendo a biomolécula foi 

gentilmente adicionada na superfície do genossensor. Deste modo, a 

sequência alvo hibridiza com a sequência de captura imobilizada na superfície 

do eletrodo. O tempo de hibridação foi otimizado por experimentos univariados, 

variando o tempo de 30 a 180 min com uma concentração de 1,0 µmol L−1 da 

sequência alvo. A produção do genossensor, bem como a etapa de hibridação 

(determinação da sequência alvo), podem ser observadas na Figura 7. Além 

disso, um vídeo das etapas de produção do biossensor pode ser acessado pelo 

QR na Figura 7. 
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Figura 7. Ilustração esquemática do conjunto de eletrodos impressos em 3D. Fixação no 

suporte de plástico rígido e delimitação da área com esmalte incolor. Reprodução com 

permissão (SILVA et al., 2022b). Ilustração esquemática da produção do genossensor e etapa 

de hibridização. A produção do biossensor consiste na etapa de impressão, tratamento químico 

da superfície, modificação com Au3+ (5,0 mmol L−1) e modificação da superfície com a 

sequência de captura (3,0 µmol L−1 por 1 h). A etapa de hibridização é realizada por 30 min 

após a adição da gota de solução contendo a sequência de cDNA alvo do vírus SARS-CoV-2 

na superfície do genossensor. Reprodução com permissão (SILVA et al., 2022b). 
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4. Resultados e discussão 

4.1 Caracterização morfológica e eletroquímica 

As imagens da superficie dos eletrodos G-PLA e Au/G-PLA (400 e 250 s 

de deposição) foram caracterizadas e obtidas por MEV, afim de observar a 

morfologia dos sensores e a modificação com particulas de ouro. Também 

foram registrados espectros Espectroscopia no infravermelho por transformada 

de Fourier (FT-IR) dos sensores G-PLA e Au/G-PLA dentro da faixa de número 

de onda de 600 a 4000 cm-1. A Figura 8 apresenta imagens de MEV obtidas 

para os eletrodos propostos e os espectros FT-IR. 

 
Figura 8. MEV das superfícies de eletrodos (a) G-PLA, (b) mapeamento de elemento 

correspondente de G-PLA, (c) Au/G-PLA (deposição de 400 s), (d) mapeamento de elemento 
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correspondente de Au/G-PLA, (e) Au/G-PLA (deposição de 250 s) e (f) espectros FT-IR de G-

PLA (preto) e Au/G-PLA (vermelho) foram registrados dentro da faixa de número de onda de 

600 a 4000 cm−1. Fonte: próprio autor 

 

A Figura 8a apresenta a morfologia da superfície obtida pela análise 

MEV do eletrodo G-PLA. Pode-se observar uma superfície não uniforme, com 

grandes irregularidades superficiais, provavelmente causadas pela exposição 

do material grafeno após o tratamento da superfície. As imagens da superfície 

de Au/G-PLA mostram como esperado, as particulas de ouro (AuPs) presentes 

na superficie do sensor após eletrodeposição. As AuPs apresentaram uma boa 

distribuição por toda a superfície do sensor e em diferentes tempos de 

deposição (400 e 250 s) mostraram diferentes distribuição e número de AuPs 

na superfície. Portanto, a otimização deste parâmetro se fez necessária para 

cada tipo de aplicação desejada (sensor e biossensor). O mapeamento de 

elementos na Figura 8b aponta apenas a presença de carbono e oxigenio na 

superfície. Entretando, na Figura 8d a presença de Au pode ser observada de 

forma predominante.  

Os espectros FT-IR referentes ao eletrodo G-PLA apresentam picos 

característicos em 1410, 1630 e 1740 cm-1, que podem estar associados a 

ligações C-H2, C=C (anel aromático) e C=O (carboxila/carbonila), 

respectivamente (YI; ZHANG, 2018). Essas bandas são observadas devido à 

presença de PLA na superfície do eletrodo. Após a deposição de Au na 

superfície do G-PLA, os picos relacionados às ligações C=O, C=C e C-H2, 

apresentaram uma mudança na intensidade (diminuição), indicando 

coordenação entre as ligações e as particulas de Au (YAGATI et al., 2020). 

Assim, o FT-IR confirma que a eletrodeposição de Au ocorreu com sucesso na 

superfície do G-PLA. Por fim, o espectro EDX obtido para o eletrodo Au/G-PLA 

é apresentado na Figura 9. O EDX demonstra a presença de carbono, oxigênio 

e Au no sensor, com porcentagens atômicas de 64,8%; 32,1% e 3,1%, 

respectivamente. Deste modo, o EDX confirma novamente que as particulas 

presentes nas imagens de MEV são realmente Au. 
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Figura 9. Espectro EDX para Au/G-PLA. Fonte: próprio autor 

 

Dando sequência nas caracterizações dos eletrodos G-PLA e Au/G-PLA. 

A Figura 10 apresenta os gráficos de Bode para ambos os eletrodos (G-PLA e 

Au/G-PLA) e o diagrama de Nyquist desses sistemas. A inserção apresenta 

todas as informações de interesse, incluindo os circuitos de Randles 

modificados equivalentes.  

 

 

Figura 10. Análises de impedância dos eletrodos G-PLA e Au/ G-PLA. (a) magnitude de 

impedância e correlação de frequência do G-PLA (linha preta) e Au/G-PLA (linha vermelha). 
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(b) mudança de fase e correlação de frequência do G-PLA (linha preta) e Au/G-PLA (linha 

vermelha). (c) Diagramas de Nyquist do G-PLA (linha preta) e Au/G-PLA (linha vermelha). 

Parâmetros: G-PLA = 0,6 mV; Au/G-PLA = 9,0 mV na presença de [Fe(CN)6]3−/4−, 1,0 mmol L−1 

em KCl 0,1 mol L−1. A inserção mostra os respectivos circuitos equivalentes. Fonte: próprio 

autor 

 

Nas Figuras 10a e 10b, em frequências mais altas, há uma pequena 

mudança na resistência do eletrólito (Rs, de 165 para 144 Ω). No entanto, 

considerando a diferença de potencial aplicada, os resultados sugerem que a 

eletrodeposição de Au não tem efeito de carga significativo na formação da 

dupla camada. Ambos os sistemas apresentaram máximos em valores de fase 

inferiores a π/2 º, o que indica uma impedância controlada principalmente pelo 

fator de resistência, principalmente após a eletrodeposição de Au. Na Figura 

10c, o sistema Au/G-PLA mostra uma Rct consideravelmente menor do que o 

eletrodo não modificado. O processo capacitivo menor sugere que o primeiro 

pode ser mais sensível a reações eletroquímicas do que o eletrodo não 

modificado. 

 

4.2 Sensor Au/G-PLA impresso em 3D para detecção de CNN 

4.2.1 Perfil voltamétrico 

Para observar se as AuPs presentes na superfície do sensor respondem 

há CNN, a resposta eletroquímica do Au/G-PLA foi avaliada por CV na 

presença e ausência de CNN 2,0 mmol L−1 em NaCl 0,5 mol L−1. A Figura 11 

mostra os voltamogramas cíclicos obtidos. Todos os voltamogramas foram 

obtidos na janela de potencial de −1,0 a 1,0 V com velocidade de varredura de 

potencial de 100 mv s−1. 
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Figura 11. (a) Voltamogramas cíclicos da solução em NaCl 0,5 mol L−1 (linha preta) e (linha 

vermelha) CNN 2,0 mmol L−1 usando eletrodo Au/G-PLA. Eletrólito de suporte: NaCl 0,5 mol 

L−1. Velocidade de varredura de potencial: 100 mV s−1, (b) Ilustração esquemática da interação 

da CNN com AuPs. Fonte: próprio autor 

 

Na Figura 11 é possível observar que a resposta eletroquímica do 

eletrodo Au/G-PLA na ausência de CNN apresentou voltamogramas com a 

presença de um pico catódico (-0,5 V) e um anódico (0,4 V) com alta 

intensidade de corrente, o qual correspondem ao Au presente na superfície do 

eletrodo. Entretanto, na presença de CNN 2,0 mmol L−1, o sinal de corrente Au 

decai significativamente, demonstrando que a interação entre o Au presente na 

superfície do sensor e CNN está ocorrendo com sucesso (Figura 13b). 

Segundo a literatura, a CNN contém três grupos de nitrogênio em sua 

estrutura, e o Au presente na superfície do eletrodo pode se ligar aos 

nitrogênios ricos em elétrons através da interação entre os átomos de N-Au 

(CHI et al., 2010; CUI et al., 2007). É importante observar que as aminas 

primárias são geralmente usadas para modificar a superfície dos eletrodos de 

Au (principalmente AuPs), e o anel de nitrogênio de aromáticos híbridos exibe 

uma afinidade de ligação mais forte para metais (GITTINS; EDITION; 2001; 

HE; NANOTECHNOLOGY; 2014). Portanto, a determinação eletroquímica de 

CNN é possível usando o eletrodo proposto empregando o método  

signal-off, o qual consiste em determinar uma espécie de interesse devido a 

complexação e perda de sinal do sensor. 
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4.2.2 Otimização e eletrodeposição de Au 

A otimização da eletrodeposição de Au no sensor G-PLA foi realizada 

com base na resposta de corrente que sofreu a maior alteração na presença de 

CNN (diferença entre o sinal Au/G-PLA na ausência e presença de CNN). 

Deste modo, as variáveis concentração e tempo de deposição foram estudadas 

aplicando o planejamento experimental CCD. A partir das respostas 

apresentadas na Tabela 2, foi possível construir uma superfície de resposta e a 

curva de nível (Figura 12) para obter as melhores condições para a 

eletrodeposição, e obter os melhores parâmetros para produção do Au/G-PLA 

para determinação CNN. 

 

Figura 12. (a) Resposta da superfície e (b) curva de nível obtida para otimização das variáveis: 

concentração de Au3+ (mmol L−1) e tempo de eletrodeposição (s) em função da variação de 

corrente na presença de CNN 3,0 mmol L−1. Fonte: próprio autor 

 

Analisando a Figura 12, identificou-se a região de corrente “máxima” 

(marcada pela estrela na Figura 12b), mostrando uma região estabilizada com 

um intervalo ótimo de trabalho para as variáveis envolvidas. Os valores ótimos 

escolhidos para o desenvolvimento de Au/G-PLA em relação a determinação 

de CNN foram 5,0 mmol L−1 e 400 s para concentração de Au3+ e tempo de 

eletrodeposição, respectivamente. Assim, todos os sensores impressos em 3D 

subsequentes foram modificados empregando uma solução de Au3+ e 

aplicando um potencial constante de −0,6 V por 400 s. 

 



59 

 

4.2.3 Otimização das variáveis operacionais da técnica SWV 

Com base nas condições otimizadas para eletrodeposição de Au, foi 

realizado uma triagem das variáveis da SWV (incremento de potencial, 

amplitude e frequência), afim de observar quais variais apresentavam 

significância na determinação de CNN. Para tal, a triagem foi realizada 

aplicando o planejamento fatorial completo (23). Os efeitos calculados 

(incremento de potencial (X1), amplitude (X2) e frequência (X3)) das respostas 

obtidas na Tabela 3 podem ser observados na Tabela 5. 

 
Tabela 5. Resultado dos efeitos calculados para planejamento 23. Fonte: próprio autor 

Variáveis  Efeitos 

X1 −22.70 −22.25 −23.15 

X2 −4.350 −3.900 −4.800 

X3 −23.25 −22.80 −23.70 

X1X2 4.650 5.100 4.200 

X1X3 23.25 23.70 22.80 

X2X3 3.900 4.350 3.450 

X1X2X3 −4.100 −3.650 −4.550 

 

A partir da Tabela 5, foi observado que o efeito calculado da variável 

amplitude de modulação (X2) foi considerado insignificante, embora não tenha 

passado pelo valor “zero” no intervalo de confiança. No entanto, o efeito 

calculado desse parâmetro apresentou um valor próximo ao valor do efeito de 

terceira ordem calculado (X123) (TEÓFILO; FERREIRA, 2006; ZIEGEL, 2000), 

que por sua vez é considerado desprezível. Ao comparar o efeito da variável 

amplitude com os das outras variáveis, o efeito calculado para amplitude é 

significativamente menor. Com isso, a variável amplitude de modulação foi 

fixada em 20 mV, o qual corresponde aos experimentos no ponto central e 

indicou a maior corrente obtidas nos experimentos realizados. Assim, as outras 

duas variáveis (incremento de potencial e frequência) foram selecionadas e 

estudadas aplicando o planejamento experimental CCD. 

A partir das respostas obtidas e apresentadas na Tabela 3, foi gerado o 

modelo e a construção da superfície de resposta e da curva de nível, ilustrando 
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o comportamento da corrente de pico na presença de CNN em relação à 

frequência × incremento de potencial. A Figura 13 apresenta a superfície de 

resposta e a curva de nível obtida. Analisando a Figura 13, foi identificada a 

região de sobreposição para máximo ΔI de CNN. Assim, os valores ótimos 

selecionados são 5 mV e 10 Hz para incremento de potencial e frequência, 

respectivamente. 

 

 

Figura 13. (a) Resposta de superfície e (b) curva de nível obtida para a otimização das 

variáveis: incremento de potencial e frequência em função da corrente na presença de  

CNN 3,0 mmol L−1. Fonte: próprio autor 

 

4.2.4 Curva analítica para CNN 

A partir das condições previamente otimizadas da SWV, uma curva 

analítica para CNN foi construída em uma faixa de concentração entre 0,05 e 

3,2 mmol L−1 (Figura 14). Para tal, os voltamogramas foram registrados na 

janela de potencial de 1,0 a −0,2 V, com os parâmetros da técnica SWV: 

incremento de potencial −5 mV, amplitude 20 mV e frequência de 10 Hz. 
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Figura 14. (a) Voltamogramas de onda quadrada para a adição de oito concentrações de CNN 

(0,05 a 3,2 mmol L−1) em NaCl 0,5 mol L−1. Parâmetros SWV: −5,0 mV (incremento de 

potencial); 20 mV (amplitude); 10 Hz (frequência), (b) A curva analítica foi obtida a partir da 

variação do Ip em função da concentração de CNN. Fonte: próprio autor 

 

A partir da curva gerada, o R2 obtido foi de 0,998 na faixa de 

concentração de 0,05 a 3,2 mmol L−1, que forneceu a equação ΔI (µA) = 8,46 + 

9,318 × CCNN (mmol L−1). Os valores de precisão (%DPR – desvio padrão 

relativo) intra-eletrodo (n = 3) e intra-dia (n = 3) foram de 4,1% e 3,7%, 

respectivamente, obtidos para medições usando uma concentração de 0,1 

mmol L−1 CNN. Os limites de detecção (LD) e quantificação (LQ) foram 

calculados de acordo com as fórmulas LD = (3,3 × DPintercept)/b e LQ = 3 × LD, 

onde DPintercept é o desvio padrão (DP) de três curvas analíticas construídas na 

faixa linear proposta e b é a sensibilidade da curva de calibração obtida a partir 

do valor médio das triplicatas. Os valores de LQ e LD foram estimados em 0,05 

e 0,015 mmol L−1, respectivamente. O LD encontrado para o procedimento 

proposto pode determinar CNN, apresenta níveis baixos o suficiente para 

indicar problemas de saúde que acontece em níveis menores de 0,040 mmol 

L−1 e em níveis superiores a 150 µmol L−1, como comprometimento renal grave, 

levando à diálise ou transplante (BISHOP, 2020; JACOBI et al., 2008; LAD; 

KHOKHAR; KALE, 2008). Deste modo, o sensor impresso em 3D torna-se um 

potencial alternativa para o controle de CNN, uma vez que possui 

características de desempenho satisfatórias para o controle do analito de 

interesse. 
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4.2.5 Teste de interferência para CNN 

Devido a CNN ser um composto presente no organismo humano, 

analises da mesma esta suscetível a possíveis interferentes que podem 

prejudicar os diagnósticos realizados. Diante disso, um estudo de interferência 

foi realizado para avaliar a possível interferência causada por outras espécies 

no sinal de SWV. O estudo foi realizado registrando voltamogramas de SWV na 

presença de glicose, AA, AU e glutationa reduzida, na proporção de 1:5 

(CNN:interferente) de forma individual de cada interferente na presença de 

CNN 0,7 mmol L−1. A Tabela 6 apresenta todas as respostas analíticas obtidas 

para este estudo.  

 

Tabela 6. Efeito de alguns compostos como possível interferentes na determinação da CNN. 
Fonte: próprio autor 

Interferentes Proporção (0,7:3,5 mmol) Resposta (µA) Resposta (%) 

CNN - 15,1 - 

Glicose 1:5 14,3 ± 0,7 95 ± 5 

AA 1:5 17 ± 1 109 ± 7 

AU 1:5 13,8 ± 0,3 91 ± 2 

Glutationa 1:5 14,7 ± 0,2 97 ± 1 

 

É possível observar que a resposta de corrente da CNN obtida na 

presença dos interferentes variou de 94,70 a 109,9%. Portanto, não foram 

observadas mudanças significativas no sinal analítico da CNN, obtendo 

resultados de acordo com os apresentados por Fava et al. 2020 (FAVA et al., 

2020). Diante dos resultados obtidos, o sensor impresso em 3D torna-se mais 

promissor ainda devido a não constatação de interferência de diversas 

moléculas que estão presentes no organismo humano. 

 

4.2.6 Determinação de CNN em amostras biológicas  

 Para verificar a eficácia do sensor impresso em 3D proposto e o método 

desenvolvido, um teste de recuperação analítica foi empregado. Tal teste, tem 

como objetivo verificar a precisão do procedimento e a possibilidade de 
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interferência da matriz (urina sintética e soro humano). Para esta etapa, a 

amostra de urina sintética e soro humano foi enriquecida com três diferentes 

concentrações de CNN (0,10; 0,80; e 2,10 mmol L−1). Os valores de 

recuperação são apresentados na Figura 15. 

 

 

Figura 15. Resultados dos testes de recuperações realizados a partir da fortificação de 

amostras de (a) urina sintética e (b) soro humano com três concentrações conhecidas de CNN 

(0,1, 0,8 e 2,1 mmol L−1). Fonte: próprio autor 

 

Na Figura 15 é possível observar que o protocolo desenvolvido 

proporcionou um desempenho analítico satisfatório para detecção de CNN, 

pois os resultados de recuperação foram adequados. Os valores obtidos 

indicaram recuperação na faixa de 98,0 a 103,0% e 95,0 a 105,0% em urina 

sintética e soro humano, respectivamente. Deste modo, diante dos valores de 

LD obtidos com o sensor Au/G-PLA e pela confirmação do teste de 

recuperação, a potencialidade do sensor para o monitoramento e quantificação 

de CNN em urina e soro humano é reforçado. 

 

4.2.7 Comparação dos resultados obtidos com a literatura 

A partir de uma revisão da literatura, foi possível encontrar diversos 

trabalhos envolvendo a detecção eletroquímica de CNN empregando sensores 

enzimáticos e não-enzimática. Diante disso, a Tabela 7 apresenta uma 

comparação entre as características analíticas do eletrodo impresso em 3D 

proposto no presente trabalho e outros sensores baseados nas plataformas 
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não enzimáticas e enzimáticas (biossensores) para detecção de CNN. Porém, 

vale ressaltar que não foram encontrados trabalhos envolvendo sensores 

impressos em 3D. 

 

Tabela 7. Eletrodos encontrados na literatura para determinação de CNN. Fonte: próprio 
autor 

Eletrodo Técnica Faixa linear (mmol L−1) LD (mmol L−1) Ref. 

CdSe QDs DPV 0,44 – 8,84 0,23 
(HOOSHMAND; 

ES’HAGHI, 

2017) 

Transducer CA 0,05 – 1,00 0,027 
(KOZITSINA et 

al., 2009) 

SPE SWV 0,37 – 3,60 0,0086 
(CHEN et al., 

2006) 

GE - EPPG LSV 
0 – 7,50 
0 – 6,00 

0,80 
0,26 

(RANDVIIR; 

KAMPOURIS; 

BANKS, 2013) 

PEDOT/β-CD/GCE CA 0,10 - 100 0,05 
(NARESH 

KUMAR et al., 

2011) 

Fe3+/p-a DPV 0,10 – 6,5 0,043 
(FAVA et al., 

2020) 

Au/G-PLA SWV 0,050 – 3,2 0,015 Este trabalho 

 

Pode-se observar na Tabela 7 que os trabalhos comparados apresentam 

características analíticas similares, como faixas lineares e LODs. No entanto, 

alguns dos trabalhos publicados requerem eletrodos modificados com enzimas 

para a detecção de CNN ou modificações mais complexas, tornando-os mais 

trabalhosos e mais caros do que o eletrodo impresso em 3D proposto. O bom 

desempenho analítico do eletrodo impresso em 3D torna sua aplicação atrativa, 

uma vez que é possível a produção em larga escala, a um custo relativamente 

baixo. O eletrodo proposto é simples de preparar e fornece análise rápida. 

 

 4.3 Biossensor baseado em cDNA para COVID-19 

4.3.1 Produção do genossensor eletroquímico 

Inicialmente, para a produção do genossensor foi utilizado a 

eletrodeposição de Au empregando o tempo de deposição de 400 s na 

presença de Au3+ 5,0 mmol L−1. Entretanto, utilizando esses parâmetros alguns 

problemas surgiram. O sinal analítico do FcMeOH (sonda redox empregada 
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para o monitoramento da presença de cDNA do SARS-CoV-2) não apresentou 

um sinal analítico definido (corrente de pico de oxidação e redução). Diante 

disso, a deposição de ouro foi novamente otimizada em função do sinal 

analítico da sonda FcMeOH, buscando uma resposta mais bem definida com 

melhor resolução. Porém, como a concentração de ouro utilizada anteriormente 

se mostrou uma condição ideal para este fim, apenas o tempo de deposição foi 

otimizado. A faixa de tempo de deposição de Au estudada variou de 100 a 300 

s, aplicando um potencial constante de −0.6 V. A análise foi realizada por CV 

na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 com velocidade de 

varredura de potencial de 100 mV s−1 e os voltamogramas obtidos podem ser 

vistos na Figura 16.  

 

 

Figura 16. Voltamogramas cíclicos obtidos após diferentes tempos de deposição de ouro no 

sensor G-PLA. (a) (linha preta) 100 s, (linha vermelha) 150 s, (linha azul) 200, (linha rosa) 

250 e (linha verde) 300. Todas as análises foram realizadas usando FcMeOH 1,0 mmol L−1 em 

KCl 0,1 mol L−1 com uma velocidade de 100 mV s−1. Fonte: próprio autor 
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Na Figura 16, observa-se que há um aumento constante da corrente de 

pico à medida que o tempo de deposição aumenta, chegando em uma corrente 

máxima no tempo de 250 s para deposição de Au. Ademais, a resposta 

analítica do tempo de 250 s apresenta a maior intensidade de corrente e uma 

boa resolução gráfica. Já, no tempo de 300 s pode-se observar um decaimento 

na corrente de pico. O tempo de 250 s foi considerado um tempo ótimo para 

modificação do sensor impresso em 3D com Au, com a concentração e 

potencial de deposição previamente fixados em 5,0 mmol L−1 e −0.6 V, 

respectivamente. Assim, para construção de todos os genossensores 

posteriores esses parâmetros serão empregados para produção do sensor 

Au/G-PLA. 

 

4.3.2 Perfil voltamétrico do genossensor 

Para realizar o monitoramento de cada etapa de modificação medidas 

de CV e EIS foram realizadas antes e após a imobilização de uma sequência 

de captura (3,0 µmol L−1 por 1 h) na superfície do Au/G-PLA usando uma 

solução de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. Os voltamogramas 

obtidos e os gráficos de Nyquist podem ser vistos na Figura 17. 

 

 

Figura 17. (a) Voltamogramas cíclicos e (b) Gráficos de Nyquist para cada estágio de 

modificação do sensor e após a hibridização, (linha preta) Au/G-PLA, (linha vermelha) 

Probe/Au/G-PLA e (linha azul) sequência alvo 50,0 µmol L−1. Todas as análises foram feitas 

com FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1; CVs foram realizadas com uma velocidade de 

varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: próprio autor 
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A Figura 17a apresenta os picos de oxidação e redução da sonda redox 

FcMeOH obtidas utilizando o sensor Au/G-PLA, genossensor e após a 

hibridização com 50,0 µmol L−1 do alvo cDNA do vírus SARS-CoV-2 

(Alvo/Captura/G-PLA). As correntes de pico obtidas foram de aproximadamente 

65,0 e −55,0 µA para oxidação e redução sensor Au/G-PLA, respectivamente. 

Entretanto, ao realizar a mesma leitura com o genossensor desenvolvido, o 

mesmo apresentou correntes de pico de oxidação e redução de 62,0 e −47,0 

µA, respectivamente, ocorrendo um leve decaimento na resposta analítica após 

a imobilização da sequência de captura na superfície do eletrodo. Porém, após 

hibridização com 50,0 µmol L−1 da sequência alvo (cDNA) do vírus SARS-CoV-

2, os valores de pico diminuíram consideravelmente (decaimento de 

aproximadamente 55% no sinal analítico) devido a um bloqueio parcial do 

eletrodo pelo material biológico depositado. Um comportamento semelhante 

também pode ser observado pelas medidas de EIS (Figura 17b), os ajustes 

foram realizados usando um circuito de Randles. Um aumento nos valores de 

Rct após o material biológico ser depositado na superfície do sensor foi 

observado. O sensor Au/G-PLA apresentou um Rct de 200 Ω, o biossensor de 

1,04 kΩ e após hibridação com 50,0 µmol L−1 de sequência alvo um aumento 

para 8,76 kΩ. Diante destes resultados, pode-se inferir que o genossensor foi 

montado com sucesso. Ademais, o genossensor responde à sequência alvo, 

atestando a ocorrência do processo de hibridação após o decaimento 

considerável de corrente na presença da mesma. 

 

4.3.3 Otimizações na fabricação do genossensor 

As etapas para a fabricação do biossensor (imobilização da sequência 

de captura e hibridação da sequência alvo) foram otimizadas para obter os 

melhores parâmetros possíveis. Diante disso, inicialmente, a concentração e o 

tempo de imobilização da sequência de captura foram otimizados pela técnica 

CV considerando a diferença entre o Ipa obtido de Au/G-PLA para Probe/Au/G-

PLA, na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. A partir das 

respostas apresentadas na matriz CCD (Tabela 4), foi possível construir a 
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superfície de resposta e a curva de nível (Figura 18) para obter as melhores 

condições para a modificação do genossensor.  

 

 

Figura 18. (a) Resposta de superfície e (b) curva de nível obtida para otimização das variáveis: 

concentração (µmol L−1) e tempo (h) em função da diferença de corrente entre o sinal analítico 

do sensor e do biossensor na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. Fonte: 

próprio autor 

 

Na Figura 18 foi identificada a região de máxima corrente, marcada pela 

“estrela em amarelo”, mostrando uma região estabilizada com um intervalo 

ótimo de trabalho para as variáveis envolvidas. Os valores ótimos escolhidos 

para o genossensor foram 3,0 µmol L−1 e 1 h para a concentração da 

sequência de captura e tempo de modificação (tempo de repouso da gota 

contendo a sequência de captura sobre a superfície do sensor), 

respectivamente. 

Sob condições ótimas, o tempo de hibridização foi então investigado. 

Para isso, os eletrodos foram incubados em uma concentração de sequência 

alvo de 1,0 µmol L−1 em períodos que variaram de 30 a 180 min, com a análise 

realizada imediatamente após o tempo estipulado. Os resultados obtidos 

podem ser vistos na Figura 19. 
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Figura 19. Respostas obtidas para diferentes tempos (min) de hibridação da sequência alvo 

com o genossensor. Os valores de resposta foram obtidos em função da diferença no sinal 

obtido por CV entre o genossensor na ausência e na presença de 1,0 µmol L−1 da sequência 

alvo utilizando FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. CVs foram realizadas com 

velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

Na Figura 19, observa-se que uma variação de corrente significativa na 

resposta analítica após hibridização com a sequência de alvo do vírus SARS-

CoV-2 após empregar tempos de 30 e 60 min de hibridização. Porém, a partir 

de 60 min, observa-se uma variação menor no ΔIpa, demonstrando que tempos 

de hibridação maiores que 60 min não são efetivos. Portanto, 60 min foi 

escolhido como o tempo ideal de hibridização para estudos posteriores. O 

menor tempo foi escolhido visando uma produção rápida e em larga escala. 
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4.3.4 Desempenho analítico do genossensor 

A aplicação do genossensor para detectar a sequência alvo do vírus 

SARS-CoV-2 foi estudada com base nas técnicas de CV e EIS. A técnica de 

CV foi estudada na faixa de potencial de −0,4 a 0,5 V (vs. Grafeno) com 

velocidade de varredura de potencial de 100 mV s−1. O genossensor foi testado 

na presença de diferentes concentrações da sequência alvo em uma faixa de 

1,0 a 50,0 e 1,0 a 75,0 µmol L−1, para CV e EIS, respectivamente. As correntes 

de pico anódicas foram medidas na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 

0,1 mol L−1. Para cada adição da sequência alvo em diferentes concentrações 

na superfície do genossensor, a resposta de corrente anódica para FcMeOH 

diminuiu, o que indicou que o genossensor respondeu a diferentes 

concentrações do cDNA do vírus. Com isso, uma curva analítica foi obtida 

pelas diferentes técnicas (CV e EIS). Os resultados obtidos podem ser vistos 

na Figura 20. 

 

Figura 20. Curva de calibração do genossensor 3D empregando as técnicas (a) CV e (c) EIS, 

na faixa de 1,0 a 50,0 µmol L−1 e 1,0 a 75,0 µmol L−1 de cDNA alvo do vírus SARS-CoV-2, 
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respectivamente. (b) Curvas de calibração CV foram obtidas entre a diferença do sinal analítico 

do genossensor na ausência e presença da sequência alvo empregando. Todos os 

voltamogramas foram obtidos na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. (d) A 

curva de calibração EIS foi construída a partir dos valores Rct obtidos. Fonte: próprio autor 

 

A curva analítica obtida pela técnica CV apresentou comportamento 

linear, com valor de R2 de 0,982 no intervalo de 1,0 a 50,0 µmol L−1. Porém, em 

maiores concentrações do alvo uma saturação da superfície foi observada, não 

ocorrendo uma variação significativa e nem linear na resposta da corrente 

quantificáveis. A equação obtida por CV foi ΔI (µA)= -8,536 + 0,583 × Calvo 

(µmol L−1), com sensibilidade de 0,583 µA µmol−1 L. Os LD e LQ obtidos foram 

0,31 e 0,95 µmol L−1, respectivamente. As respostas obtidas por EIS também 

forneceram um comportamento linear, com um valor de R2 de 0,987 na faixa de 

1,0 a 75,0 µmol L−1 (os gráficos de Nyquist foram ajustados com circuito de 

Randles). Entretanto, em concentrações mais altas, um comportamento 

semelhante ao obtido por CV foi observado. A equação obtida pelo EIS foi Rct 

(kΩ) = 2,977 + 0,115 × Ctarget (µmol L−1), com uma sensibilidade de 0,115 kΩ 

µmol−1 L. Os valores LD e LQ encontrados foram 0,30 e 0,93 µmol L−1, 

respectivamente. Os valores de LD e LQ foram obtidos de forma idêntica aos 

obtidos para CNN. Por fim, foi realizado testes de reprodutibilidade e 

repetibilidade do genossensor. Todas as análises foram registradas por CV na 

presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 com velocidade de 

varredura de potencial de 100 mV s−1 após a hibridização com 5,0 µmol L−1 de 

sequência alvo do cDNA do vírus SARS-CoV-2. Os resultados obtidos podem 

ser observados na Figura 21.   
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Figura 21. Voltamogramas cíclicos para (a) reprodutibilidade do genossensor (n = 3) e (b) 

repetibilidade (n = 20) na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. Todos os 

voltamogramas foram obtidos empregando a velocidade de varredura de potencial: 100 mV s−1. 

Fonte: próprio autor 

 

A reprodutibilidade e repetibilidade do genossensor foram calculadas 

usando a técnica CV (Figura 21). O teste de repetibilidade foi realizado a partir 

de sucessivas analises em sequência com o genossensor, e o de 

reprodutibilidade foi construindo três genossensores distintos. A 

reprodutibilidade do genossensor (Figura 21a) apresentou um DPR de 1,16% 

(n = 3; 5,0 µmol L−1 sequencia alvo) e repetibilidade (Figura 21b) de 1,14% (n = 

20; 5,0 µmol L−1). Estes resultados demonstram que a montagem do 

genossensor 3D é reprodutível fornecendo um dispositivo de 

biossensoriamento com uma boa repetibilidade, podendo ser utilizado por 

consecutivas analises.  

É de suma importância mencionar que, para a aplicação do genossensor 

na detecção do SARS-CoV-2 em um cenário real, algumas etapas operacionais 

devem ser levadas em consideração. Essas etapas são; 1) coleta de amostra; 

2) extração de RNA; 3) conversão e amplificação do material genético por RT-

PCR e 4) análise da amostra com o genossensor desenvolvido. No entanto, as 

etapas 1 a 3 são as mesmas para o atual protocolo de detecção de SARS-

CoV-2 baseados em PCR, com o genossensor sendo comumente substituído 

por eletroforese em gel (DUBÉ et al., 2011; YU; MASLOVA; HSING, 2017). 

Portanto, o genossensor é uma alternativa à eletroforese em gel, mantendo as 

mesmas etapas iniciais sem adicionar etapas operacionais e mantendo o 
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mesmo protocolo inicial que já é amplamente utilizado. Vale ressaltar que 

essas etapas não são exclusivas deste trabalho, e o genossensor 

eletroquímicos baseados na detecção de cDNA são suscetíveis ao mesmo 

procedimento (ARNAOUT et al., 2020; BUSTIN, 2017; JANEGITZ; CANCINO; 

ZUCOLOTTO, 2014; KHAN et al., 2020). Ao considerarmos uma amostra com 

concentração de material genético igual ao LD do kit de PCR mais eficiente do 

mercado (100 cópias/mL), seriam necessários aproximadamente 40 ciclos de 

PCR para amplificar o cDNA para atingir o LD do genossensor desenvolvido no 

presente trabalho (ARNAOUT et al., 2020; BUSTIN, 2017). Isso mostra que, 

embora a amplificação seja necessária, o método é viável, pois 40 ciclos levam 

em torno de 45 minutos para serem concluídos. Assim, mesmo diante da 

necessidade de amplificação, o genossensor ainda se apresenta como um 

potencial dispositivo analítico que possa auxiliar na detecção do vírus SARS-

CoV-2. 

 

4.3.5 Estudo de interferência 

Para avaliar a especificidade do genossensor em detectar a sequência 

de cDNA alvo do vírus do SARS-CoV-2, foi realizado um teste de interferência 

com uma sequência alvo negativo (sequência de DNA do vírus Influenza A) e 

na presença da sequência alvo (positiva) de cDNA do vírus SARS-CoV-2. A 

Figura 22 apresenta os voltamogramas cíclicos obtidos. Para as análises 

realizadas foram incubadas 100 µmol L−1 da sequência negativa e 50 µmol L−1 

da sequência positiva. As leituras foram realizadas pela técnica de CV na 

presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 com velocidade de 

varredura de potencial: 100 mV s−1. 
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Figura 22. (a) Comparação entre sequências-alvo positivas (50 µmol L−1) e negativas (100 

µmol L−1). Voltamogramas cíclicos obtidos na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 

mol L−1. A velocidade de varredura de potencial: 100 mV s−1, (b) Gráfico de coluna de barras 

referentes as respostas de corrente de pico para cada etapa analisada. Fonte: próprio autor 

 

A partir da Figura 22, observa-se que na presença da sequência de DNA 

de controle negativo não há nenhuma mudança significativa no sinal analítico 

em relação ao sinal do genossensor. Por outro lado, após adicionar 50,0 µmol 

L−1 da sequência alvo causou uma queda acentuada na corrente de pico 

(aproximadamente 50%), pois as sequências alvo hibridizam com a sequência 

de captura. A hibridização da sequência alvo positiva com a sequência de 

captura é muito maior do que a sequências negativas, pois essas não possuem 

a especificidade necessária para que ocorra a hibridação. Esse comportamento 

é atribuído à sua complementaridade com a sequência de captura. Portanto, a 

sequência de cDNA alvo do vírus SARS-CoV-2 pode ser detectada com boa 

seletividade. Ademais, o vírus influenza apresenta sintomas semelhantes em 

um indivíduo infectado ao SARS-CoV-2, portanto, o DNA desse vírus foi 

escolhido para ser usado como uma sequência negativa. 

Por fim, para demonstrar a aplicabilidade do genossensor, foi realizada a 

análise da sequência alvo em saliva sintética e soro humano por meio de testes 

de recuperação com a fortificação das amostras com três diferentes 

concentrações (1,0, 25,0 e 50,0 µmol L−1). As respostas analíticas foram 

obtidas após 30 minutos de incubação das amostras na superfície do 

genossensor impresso em 3D e as respostas dos valores de recuperação 

(expressos em %) podem ser vistos na Figura 23.  Todos as análises foram 



75 

 

realizadas pela técnica de CV na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 

0,1 mol L−1 com velocidade de 100 mV s−1. 

 

 

Figura 23. Respostas dos testes de recuperações realizados a partir da fortificação de 

amostras (a) urina sintética e (b) soro humano com três concentrações de Target (1,0, 25,0 e 

50,0 µmol L−1). Fonte: próprio autor 

 

Os valores de recuperação obtidos variaram de 96,0 a 102,0% para 

saliva sintética e 97,0 a 101,0% para soro humano. Portanto, o genossensor 

proposto mostra-se adequado para análise de amostras, possuindo bom 

potencial para determinar as características do vírus SARS-CoV-2, de forma 

simples, rápida e utilizando materiais de baixo custo. 

 

5. Conclusão específica 

O desenvolvimento de um sensor e um genossensor eletroquímico 

impresso em 3D foi alcançado com sucesso. A plataforma analítica impressa 

em 3D possibilitou a detecção tanto do biomarcador CNN, quanto do cDNA do 

vírus SARS-CoV-2 com eficiência. A detecção de CNN foi realizada com 

sucesso, permitindo a detecção de baixas concentrações deste analito (LD = 

0,016 mmol L−1) com alta sensibilidade (9,318 µA mmol−1 L) em amostras de 

urina sintética e soro humano, fornecendo valores de recuperação adequados, 

que variou de 96,0 a 101,0%. A imobilização do material biológico na 

plataforma desenvolvida proporcionou a fabricação de um genossensor 

eletroquímico rápido para detecção do SARS-CoV-2, com LD de 0,30 µmol L−1 

e sensibilidade de 0,583 µA µmol−1 L. As análises em amostras de saliva 
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sintética e soro humano fortificados indicaram valores de recuperação de 95,0 

a 105,0%. O desenvolvimento de um teste eletroquímico rápido para COVID-

19, combinado com a determinação de um biomarcador, fornece resultados 

mais informativos, como o nível de agressividade da doença, permitindo melhor 

manejo e tratamento em uma população infectada. Além disso, a plataforma 

impressa em 3D tem a vantagem de miniaturização, fácil fabricação, custo 

relativamente baixo e fácil manuseio. Porém, é importante ressaltar que apesar 

de todas as vantagens citadas, ainda há espaços para melhorias na produção 

de sensores e biossensores impressos em 3D, tais como a produção 

laboratorial de filamentos condutivos. A produção dos próprios filamentos em 

laboratório permitiria fabricação este material totalmente otimizado para o 

objetivo final e daria independência pros laboratórios, uma vez que não 

necessitariam mais de importação de alguns tipos de filamentos e não ficariam 

a mercê da disponibilidade em mercado para da continuidade em suas 

pesquisas. 
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Capitulo 4 

 

 

 

Novo filamento condutivo baseado em Gpt-PLA e produção dos 

(bio)sensores para determinação de AU e proteína Spike S1 do vírus 

SARS-CoV-2. 
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6. Metodologia 

6.1 Reagentes e soluções 

Água ultrapura de um sistema Milli-Q Plus (Millipore Corporation®, 

Darmstadt, Alemanha) foi usada para preparar todas as soluções aquosas. KCl 

(99%), etanol (99,5%), FcMeOH (97%), ácido úrico (99%), cloridrato de DA 

(99%), hexaaminorutênio (III) cloreto (98%), cloridrato de N-(3-

dimetilaminopropil)-N'-etilcarbodiimida (EDC) (98%) e N-hidroxissuccinimida 

(NHS) (98%) foram adquiridos da Sigma-Aldrich (St. Louis, EUA). Acetona 

(99,5%) e cloreto de sódio (99% p/p) da Synth (Diadema, Brasil). Clorofórmio 

(99,8%) da Qhemis (Indaiatuba, Brasil), hidróxido de sódio (98%) e fosfato de 

sódio dibásico (99%) da Dinâmica (Indaiatuba, Brasil). Albumina de Soro 

Bovino (BSA) da Fisher Chemical™ (Hampton, EUA), e fosfato de potássio 

dibásico (98%) da Cinética (Jandira, Brasil). Para o diagnóstico de COVID-19, 

foi utilizado uma proteína recombinante SARS-CoV-2 Spike (S1) como 

antígeno e um Ab Spike (S1 Ab) do vírus SARS-CoV-2 (Sino Biological, EUA). 

Uma solução tampão Britton-Robinson (BR) 0,1 mol L−1 (pH 2,0) foi 

usada como eletrólito suporte para detecção de ácido úrico (AU), conforme 

descrito na literatura (CARDOSO et al., 2020a). A solução é composta por uma 

mistura de 0,04 mol L−1 ácido bórico (99,5%) da Vetec (Rio de Janeiro, Brasil), 

e ácidos acético (99,7% v) e fosfórico (85%) da Dinâmica (Indaiatuba, Brasil). 

Soluções estoque de AU foram preparadas antes dos experimentos, após 

dissolução (5,0 mmol L−1) em hidróxido de sódio 0,01 mol L−1, seguida de 

diluição em tampão BR 0,1 mol L−1 (pH 2,0) com base em trabalhos anteriores 

da literatura (CAETANO et al., 2018). Uma solução tampão fosfato 0,1 mol L−1 

(PBS; pH = 7,0) foi utilizada para a detecção de DA, seguindo a literatura (KU; 

PALANISAMY; CHEN, 2013)v. A solução estoque de DA (5,0 mmol L−1) foi 

preparada antes dos experimentos por dissolução em PBS. Para a construção 

da curva de calibração, a solução estoque foi novamente diluída em diferentes 

concentrações em PB. 

A urina sintética foi preparada seguindo a literatura com adaptações 

(BROOKS; KEEVIL, 1997).  A urina foi composta por uma mistura de 170,0 
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mmol L−1 de ureia (99%), 2,5 mmol L−1 de cloreto de cálcio dihidratado (≥99%) , 

10,0 mmol L−1 de sulfato de sódio anidro (99%), 0,4 mmol L−1 de ácido úrico 

(99%) e 7,0 mmol L−1 de CNN (≥98,5%) da Sigma-Aldrich , St. Louis, EUA; 1,1 

mmol L−1 de ácido lático (85%), 2,0 mmol L−1 de ácido cítrico (99,5%) e 25,0 

mmol L−1 de cloreto de amônio (99,5%) da Dinâmica Química (Indaiatuba, 

Brasil) e cloreto de sódio 90,0 mmol L−1 (99%) da Synth (Diadema, Brasil). 

Hidróxido de sódio (0,1 mol L−1) foi adicionado (1:1000 v/v) para solubilizar o 

AU, e a solução final foi diluída 40 vezes em solução tampão BR (para 

detecção de AU), e 10 vezes em PB (para detecção de DA). Para análise DA, a 

urina sintética foi adicionada com 3 concentrações diferentes de DA (5,0, 20,0 

e 40,0 μmol L−1), que estavam dentro da faixa de trabalho linear. 

A saliva sintética foi preparada seguindo a literatura com adaptações 

(ROMONTI et al., 2016). A saliva foi composta por uma mistura de 0,7 g L−1 de 

cloreto de sódio (99%), 1,2 g L−1 de cloreto de potássio (≥99% p/p), 0,26 g L−1 

de fosfato de sódio dibásico (99%), 0,33 g L−1 de tiocianato de potássio e 1,3 g 

L−1 de ureia (99%), solubilizados em água, com um volume final de 100 mL. 

Para análise de SARS-CoV-2, a saliva sintética foi fortificada com 4 

concentrações diferentes de proteína (S1) (5,0, 10,0, 30,0 e 50,0 nmol L−1), que 

estavam dentro da faixa de trabalho linear. 

 

6.2 Instrumental e aparatos 

Para a impressão das estruturas e eletrodos utilizados neste trabalho foi 

utilizada uma impressora 3D Sethi3D S3 (Campinas, Brasil), controlada pelo 

software Simplify 3D™, para confecção das estruturas pela técnica FDM. Uma 

extrusora Filmaq3D® (Curitiba, Brasil) foi utilizada para a extrusão dos 

compósitos obtidos. 

Todas as medidas eletroquímicas foram realizadas em um 

potenciostato/galvanostato PGSTAT204 Metrohm (Eco Chemie) gerenciado 

pelo software NOVA (versão 2.14), que também foi utilizado para aquisição e 

tratamento dos dados. Foi utilizada correção de linha base para detecção 

voltamétrica de AU e DA para melhor visualização dos picos, o tratamento foi 
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feito com o algoritmo “moving average”, com janela de tamanho 2, disponível 

no software NOVA (versão 2.14). 

Para a caracterização dos materiais, foi realizada análise 

termogravimétrica (TGA) utilizando um TGA 55 da TA INSTRUMENTS, em 

aumento gradual de temperatura de 10 °C por minuto, variando de 25 a 1000 

°C sob atmosfera oxidante. Os espectros Raman foram obtidos em um 

LabRam HR Evolution Spectrophotometer (HORIBA), usando um laser de 532 

nm a 50 mW de potência na faixa de 4000 a 100 cm−1. A análise de 

espectroscópica de infravermelho com transformada de Fourier foi realizada 

usando um espectrofotômetro Tensor II (Bruker). A microscopia eletrônica de 

varredura do modelo Prisma E da Thermo Fisher Scientific com tecnologia 

ColorSEM e espectroscopia de raios-X de energia dispersiva integrada foi 

usada para a aquisição de imagens. As imagens do ângulo de contato foram 

obtidas após uma alíquota de água deionizada ser adicionada na superfície 

célula eletroquímica, envolvendo a superfície dos três eletrodos. As imagens 

dos ângulos de contato foram obtidas em um aparato fabricado em laboratório, 

lançando-se uma gota de água deionizada na célula eletroquímica, envolvendo 

a superfície dos três eletrodos. Após 10 s de inserção da gota, as imagens 

foram obtidas, e o ângulo entre a tangente traçada na fase líquida (gota de 

água) e a superfície do substrato foi medido (n = 3), utilizando um aparelho 

previamente descrito na literatura (DA SILVA et al., 2020b). 

Para estudos iniciais (caracterizações eletroquímicas e comparação com 

filamentos comerciais), uma célula eletroquímica cilíndrica convencional 

impressa em 3D, semelhante à desenvolvida por Cardoso et al. (CARDOSO et 

al., 2018). A célula impressa em 3D foi confeccionada com filamento de ABS, e 

consistia em um recipiente cilíndrico, com tampa contendo furos para o 

acoplamento de um contra eletrodo padrão (fio Pt) e um eletrodo de referência 

(Ag|AgCl| KCl(sat.)). A base do cilindro apresentava um orifício para 

posicionamento do eletrodo de trabalho (placa impressa em 3D), sobre uma 

placa de aço inoxidável para contato elétrico e sob um O-ring de borracha para 

definir a área do eletrodo em 0,18 cm2 e evitar vazamento de soluções. O 

suporte inferior e os parafusos foram impressos em 3D em ABS e foram 
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usados para montar a célula. Os ensaios eletroquímicos referentes a detecção 

de AU, DA e proteína S1 do vírus SARS-CoV-2 foram realizados usando o 

desenho da célula apresentado na Fig. 1G, usando uma aliquota de 150 μL de 

soluções. Gpt-PLA foi usado como referência e contra eletrodos, e Gpt-PLA, ou 

comercial (Black magic®, USA (G-PLA) e/ou Proto pasta®, USA (CB-PLA)) 

como eletrodos de trabalho. O eletrodo de trabalho (estrutura circular) 

apresentou diâmetro de 4 mm (área geométrica de 0,13 cm2). 

 

6.3 Fabricação de filamentos condutivos Gpt-PLA 

O PLA utilizado para fabricar os filamentos compósitos foi obtido in 

natura na forma de pellets, da 3DLAB (Minas Gerais, Brasil) e o pó de grafite 

foi obtido da Fisher Chemical™ (Hampton, EUA). Filamentos de grafite-PLA 

(Gpt-PLA) foram facilmente fabricados após a solubilização da matriz (PLA) e 

incorporação de pó de grafite.  

Primeiramente, o pó de grafite (em composição variada, de 1 a 60% em 

peso) foi disperso em 200 mL de uma mistura de acetona e clorofórmio (3:1 

v/v), para solubilização do material termoplástico, conforme relatado na 

literatura, sob agitação magnética e aquecimento a temperaturas de até 70 °C 

durante 30 min (ROCHA et al., 2020b). Embora o uso do clorofórmio ainda 

proporcione um grau de toxicidade ao processo de fabricação, sua proporção é 

diminuída, diminuindo o grau de risco. Para tal, é empregado um sistema de 

refluxo (Figura 24A) para evitar o escape de solventes, e no banho de 

aquecimento foi utilizado óleo vegetal comercial, adquirido no comércio local. 

Uma quantidade adequada de PLA (totalizando 30 g de PLA e grafite) foi 

adicionada à mistura e mantida sob constante agitação e aquecimento por 3 h. 

O aquecimento melhora a incorporação do grafite na matriz do PLA, pois 

garante a dissolução do polímero. Em seguida, foi obtido uma mistura 

homogênea e imediatamente recristalizada pela transferência de todo o 

conteúdo para um recipiente contendo 800 mL de etanol (Figura 24B), obtendo-

se um compósito Gpt-PLA uniforme. O compósito foi filtrado, sendo lavado com 
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etanol como mostrado na Figura 24C, e deixado para secar a 50 °C, durante a 

noite (Figura 24D). 

 

 

Figura 24. Esquema representativo para a produção dos filamentos condutivos a base de 

grafite e PLA (Gpt-PLA). (A) incorporação de pó de grafite no PLA e sistema de refluxo sob 

agitação e aquecimento constantes; (B) recristalização do compósito (Gpt-PLA) em etanol; (C) 

filtração do compósito e lavagem constante com etanol; (D) etapa de secagem na estufa a 50 

ºC; (E) cortado em pedaços pequenos; (F) etapa de extrusão do compósito e (G) impressão 3D 

do sensor eletroquímico. Reprodução com permissão (STEFANO et al., 2021). 

 

Os filamentos foram então obtidos após o corte do compósito em 

pequenos pedaços (<2 cm), com o auxílio de uma tesoura, previamente limpa 

com etanol (Figura 24E), e os pedaços foram posteriormente colocados na 

extrusora Filmaq3D® (Figura 24F), que foi operada a uma temperatura de 200 

°C para formação dos filamentos condutivos. Ademais, um vídeo curto (QR 

code na Figura 24) apresenta o processo de fabricação dos filamentos 

condutivos e produção dos sensores. 
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6.4 Produção do eletrodo Gpt-PLA 

Os filamentos obtidos foram utilizados para impressão 3D dos eletrodos 

(contra eletrodo, eletrodo de referência e trabalho), originalmente desenhados 

conforme apresentado na Figura 24G, usando software apropriado (Blender®), 

e uma base não condutivo também foi impressa usando PLA para o 

acoplamento dos eletrodos (Figura 24G), formando um sistema de três 

eletrodos. A célula eletroquímica foi então composta pelo sistema de três 

eletrodos, onde uma alíquota de solução (150 μL) foi colocada na superfície 

dos eletrodos, fechando o sistema eletroquímico. Todas as análises foram 

realizadas após polimento mecânico simples dos eletrodos, utilizando lixas 

úmidas obtidas em lojas locais, até obter superfícies lisas, lixa d’água com 

granulometria 1200. 

Após obtidos os eletrodos, as caraterizações eletroquímicas e definição 

dos filamentos a serem utilizados em relação à massa do grafite empregada 

em % foi realizada. Todos os ensaios eletroquímicos performados para 

detecção de AU, DA e proteína Spike do vírus SARS-CoV-2 foram realizados 

usando a célula eletroquímica apresentada na Fig. 24G. O Gpt-PLA foi usado 

como eletrodo de trabalho, eletrodo de referência e contra eletrodo. O eletrodo 

de trabalho (estrutura circular) apresentou diâmetro de 4 mm (área geométrica 

de 0,13 cm2). Todos os sensores foram impressos com uma temperatura de 

210 ºC, mesa aquecida a 65 ºC e velocidade de extrusão de 900 mm/min. Para 

comparação dos resultados, foram utilizados eletrodos impressos em 3D de 

forma idêntica e obtidos com filamentos comerciais à base de grafeno (Black 

Magic®) e CB (Proto Pasta®). As células foram impressas com filamento 

termoplástico PLA não condutivo, da Sethi3D (Campinas, Brasil). 

 

6.5 Fabricação do biossensor 

Para o diagnóstico de COVID-19, uma proteína recombinante SARS-

CoV-2 Spike (S1) foi usada como antígeno e um Ab SARS-CoV-2 Spike (S1 

AC). Para preparar o imunossensor, inicialmente, os Ab foram ligados 
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covalentemente à superfície do eletrodo, utilizando 20 μL de uma solução 

contendo EDC 10,0 mmol L−1 e NHS 20,0 mmol L−1 em PBS 1x (pH = 7,4), 

depositados diretamente na superfície do eletrodo por 1 h. Em seguida, foi feita 

a imobilização de 1 μg mL−1 de solução de Ab (20 μL) em PBS 1x (pH = 7,4) 

por 1 h. Por fim, 20 μL de solução de BSA (1% m/v) em PBS 1x (pH = 7,4) foi 

adicionado na superfície e deixado de repouso por 30 min para bloquear 

quaisquer locais de interação disponíveis no Gpt-PLA. A Figura 9 apresenta um 

esquema representativo das etapas envolvidas na fabricação do imunossensor. 

O eletrodo foi lavado após cada etapa com PBS 1x e seco ao ar. Depois disso, 

o imunossensor estava pronto para a detecção da proteína Spike do vírus. A 

detecção foi realizada após 30 min de incubação de diferentes concentrações 

de antígeno diluído em PBS 1x (pH = 7,4). Todos os experimentos foram 

realizados em temperatura ambiente. A Figura 25 apresenta um resumo geral 

da produção do imunossensor e método de detecção. 

 

 

Figura 25. Esquema representativo das etapas envolvidas na fabricação do imunossensor. 

Reprodução com permissão (STEFANO et al., 2021). Produção do sensor impresso em 3D; 

ligação covalente do EDC:NHS (1 h de deposição da gota); imobilização do Ab (1 h de 

imobilização); bloqueio dos sítios não específicos com BSA (30 min) e por fim, detecção da 

proteína Spike S1 do vírus SARS-CoV-2 (tempo de ligação Ab – proteína, 30 min). 
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7. Resultados e discussão 

7.1 Caracterização físico-química e eletroquímica dos filamentos 

condutivos 

Primeiramente, os filamentos foram produzidos através da incorporação 

de diferentes quantidades de grafite (1, 15, 25, 30, 35, 40, 50, 55, 60% em 

peso). A análise TGA foi realizada para entender a estabilidade térmica e a 

temperatura mínima para impressão dos filamentos projetados, e também para 

validar a incorporação de porcentagem de massa de grafite nas matrizes de 

PLA (Figura 26). 

 

 

Figura 26. Análises termogravimétricas para PLA bruto, pó de grafite e filamentos de Gpt-PLA 

contendo 1, 15, 25, 3035, 40, 50, 55, 60% em peso de grafite. Fonte: próprio autor 

 

Como pode ser visto nos resultados de TGA na Figura 26, para o 

polímero bruto, uma perda de massa ocorre em torno de 300 ºC e corresponde 

à decomposição do PLA em dióxido de carbono, monóxido de carbono e outros 

oligômeros cíclicos até a unidade monomérica (GNANASEKARAN et al., 2017; 
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SIGNORI; COLTELLI; BRONCO, 2009). Porém, após a adição de cargas 

condutivas de grafite, os filamentos apresentaram uma leve melhora na 

estabilidade térmica. Segundo a literatura, a presença de material condutivo na 

matriz polimérica aumenta a condução de calor, consequentemente, inibe a 

emissão de produtos de decomposição durante a degradação 

(GNANASEKARAN et al., 2017; KIM; JEONG, 2010). O filamento contendo 

grafite não se decompôs antes de 300 ºC, o que indicou que uma temperatura 

de impressão de 200 ºC é adequada para a impressão 3D dos eletrodos.  

Para avaliar a resposta eletroquímica dos sensores impressos em 3D a 

partir dos filamentos condutivos produzidos, foi empregado uma célula 

eletroquímica convencional descrita no trabalho de Cardoso e colaboradores 

(CARDOSO et al., 2018). Voltamogramas cíclicos foram produzidos usando 

uma placa impressa em 3D como eletrodo de trabalho, um fio de Pt como 

contra eletrodo e Ag|AgCl|KCl(sat.) como eletrodo de referência. Para as 

análises, foi empregado [Fe(CN)6]3−/4− 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. Os 

voltamogramas cíclicos foram realizados para os filamentos com composições 

de 30 a 50% em peso de grafite (Figura 27). Ademais, menores quantidades de 

grafite apresentaram comportamento não condutivo, enquanto um material com 

mais de 50% apresentou uma capacidade de impressão muito baixa, devido à 

alta rigidez e comportamento quebradiço. 
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Figura 27. Voltamogramas cíclicos para [Fe(CN)6]3−/4− 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 

utilizando Gpt-PLA com diferentes cargas de grafite (% em peso) após polimento em lixa; 

velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

 A partir da Figura 27, observa-se que o eletrodo impresso com o 

filamento que contia 50% em peso de grafite apresentou melhor reversibilidade 

(menor ΔEp, correspondendo a 136 mV), bem como melhor resposta de 

corrente. Entretanto, este compósito não foi escolhido devido a dificuldades de 

impressão, por apresentar uma estrutura altamente quebradiça, uma vez que a 

quantidade de material condutivo incorporado na matriz polimérica é alta. Por 

outro lado, o filamento contendo 40% em peso o grafite forneceu uma resposta 

de corrente satisfatória, porém a reversibilidade do processo foi afetada 

negativamente (ΔEp maior, correspondendo a 264 mV), sendo possível 

observar uma cinética de transferência de elétrons mais lenta. Nesse sentido, 

pode-se observar que quanto maior a quantidade de PLA (menor a de grafite), 

menor a cinética de transferência de elétrons, proporcionando voltamogramas 

com maior separação pico a pico. Diante disso, o filamento com melhores 
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características, considerando uma boa capacidade de ser empregado na 

impressão 3D de dispositivos analíticos, atrelado a boa resposta eletroquímica 

foi o de 40% em massa de grafite. Este filamento foi utilizado para imprimir 

todos os eletrodos, e as caracterizações físico-químicas foram realizadas para 

este material. Ademais, todos os experimentos em relação detecção de AU, DA 

e proteína Spike S1 do vírus SARS-CoV-2 foram realizadas com eletrodos 

obtidos com filamentos contendo 40% de grafite em massa. 

As primeiras caracterizações realizadas do material neste trabalho são 

referentes a busca pelo entendimento da estrutura dos filamentos e eletrodos 

produzidos. Deste modo, inicialmente foram realizadas caracterizações 

empregando as técnicas de Raman e FT-IR. Os espectros Raman e FT-IR do 

filamento e do eletrodo impresso em 3D são apresentados na Figura 28.  

 

 

Figura 28. (a) Espectros Raman para filamento Gpt-PLA (40% em peso) (linha vermelha) e 

eletrodo impresso em 3D (linha preta); (b) Espectros FT-IR para PLA bruto, pó de grafite, 

filamento Gpt-PLA (40% em peso) e eletrodo impresso em 3D. Fonte: próprio autor 

 

As características mais proeminentes nos espectros Raman (Figura 28a) 

para todos os materiais grafíticos são a presença das bandas vibracionais D 

(1350 cm−1), G (1585 cm−1) e 2D (2715 cm−1). A banda G no espectro Raman 

está relacionada com a presença de vibração de estiramento no plano dos 

átomos de carbono sp2 (CANÇADO et al., 2004; DOS SANTOS et al., 2016). As 

bandas vibracionais D e G indicam a presença de defeitos, como redes de 

carbono sp3 e sp, vacâncias, sítios de bordas e hetero átomos. O sinal 2D está 

associado ao modo de combinação das bandas D e G em materiais grafíticos 
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(CANÇADO et al., 2004; REICH; THOMSEN, 2004). Pode-se observar na 

Figura 28a que o eletrodo impresso em 3D forneceu bandas de maior 

intensidade do que o filamento. Isso pode ser atribuído ao fato de o eletrodo ter 

sido previamente polido e, portanto, as partículas de grafite ficam mais 

expostas em comparação ao filamento. Os espectros FT-IR foram obtidos para 

a análise da composição da superfície dos materiais utilizados para a síntese 

do compósito (PLA e grafite), e para o compósito e eletrodos obtidos (para 

observar mudanças após os processos de extrusão e impressão 3D). Os 

espectros de FT-IR obtidos são apresentados na Figura 28b, cujos resultados 

mostram a impressão digital característica do PLA, com picos relacionados a 

grupos carboxílicos e carbonílicos, e ligações C−H, C=C e C−O−C. Os picos 

observados entre 2800 e 3000 cm−1 referem-se a estruturas alifáticas 

(compostos de C−H) presentes no PLA (DOS SANTOS et al., 2019; WENG et 

al., 2013). Os picos entre 1000 e 1800 cm−1 são característicos de compostos 

oxigenados. A vibração dos grupos carboxila e/ou carbonila do PLA é 

detectada em 1732 e 1450 cm−1 (WENG et al., 2013). Observa-se um pico 

intenso muito baixo em 1580 cm−1 referente às vibrações do grupo C=C devido 

à hibridização sp2 do grafite (ŢUCUREANU; MATEI; AVRAM, 2016). Os picos 

em 1180 e 1080 cm−1 são atribuídos à vibração de alongamento do grupo 

C−O−C presente no PLA (LAVIN-LOPEZ et al., 2016). Como pode ser visto, os 

picos do material PLA são observados nas estruturas do compósito e do 

eletrodo, porém, com intensidade bem menor, pois apenas 60% do material 

final é PLA. A presença de grupos carboxílicos na superfície do eletrodo, 

observada pela análise FT-IR, possibilitou a construção do imunossensor sem 

a necessidade de modificação posterior do eletrodo com AuNps, como 

frequentemente relatado na literatura (BRAZACA et al., 2019; LAYQAH; EISSA, 

2019; MUÑOZ; PUMERA, 2021). 

Dando sequência nas caracterizações realizadas, para melhor 

entendimento da superfície do sensor impresso em 3D a partir de filamentos 

condutivos produzidos no presente trabalho, imagens de MEV do eletrodo Gpt-

PLA foram registradas após dois fatores de amplificação (2000 e 8000x). Foi 

realizada uma medida de ângulo de contato para avaliar a hidrofilicidade do 
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sensor produzido. As imagens obtidas por MEV e ângulo de contato podem ser 

vistas na Figura 29.  

 

 

Figura 29. Imagens de MEV dos eletrodos impressos em 3D com filamentos contendo grafite 

em 40% de peso. Fatores de amplificação de (a) 2000x (b) e 8000x e (c) Imagem do ângulo de 

contato. Fonte: próprio autor 

 

É possível observar as folhas de grafite bem distribuídas na superfície 

do sensor (Figura 29a-b). As folhas de grafite de formato irregular e com muitas 

arestas podem ser observadas, proporcionando uma superfície não uniforme 

como esperado para compósitos termoplásticos, o que pode fornecer sítios 

ativos capazes de melhorar a interação das espécies com a superfície do 

eletrodo (FOSTER et al., 2020; KRUPA; CHODAK, 2001). O ângulo de contato 

foi medido para as superfícies de eletrodos impressos em 3D, este parâmetro 

fornece informações sobre o comportamento de hidrofilicidade de uma 

superfície. Sabe-se que os materiais grafíticos apresentam características 

hidrofóbicas, porém, devido à presença de grupos oxigenados da matriz do 

filamento compósito (PLA), confirmado pela análise de FT-IR, o PLA contribui 

para uma superfície mais hidrofílica (CAMARGO et al., 2020). Como o 

compósito apresenta uma quantidade um pouco maior de PLA, o material 

apresentou um ângulo de contato tendendo mais para um comportamento 

hidrofílico (85º ± 1,2º). 

Voltamogramas cíclicos foram registrados para eletrodos de trabalho 

Gpt-PLA em uma célula convencional (descrita no procedimento experimental) 

para avaliar o desempenho dos filamentos compósitos obtidos, usando a sonda 

eletroquímica [Fe(CN)6]3−/4− 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. Para uma melhor 

compreensão dos resultados obtidos e comparar com os filamentos condutivos 

comerciais existentes, eletrodos de trabalho a base de grafeno (black magic) e 
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CB (proto pasta) também foram impressos em 3D com design idêntico aos 

impressos com filamento condutivo desenvolvido neste trabalho. Ademais, 

foram realizados testes em sensores tratados e não tratados para obter 

resultados e compreensão mais profunda da eficiência dos sensores. O 

tratamento eletroquímico consistiu na aplicação de potencial 1,4 V por 200 s 

seguidos pela aplicação de -1,0 V por 200 s com o sensor na presença de uma 

solução de NaOH 0,5 mol L-1 (RICHTER et al., 2019b). Todos os 

voltamogramas cíclicos obtidos são apresentados na Figura 30. 

 

 

Figura 30. Voltamogramas cíclicos para [Fe(CN)6]3−/4− 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 em (a) 

Gpt-PLA, CB-PLA e G-PLA após polimento em lixa; (b) Gpt-PLA, CB-PLA e G-PLA após pré-

tratamento eletroquímico e; (c) Gpt-PLA antes e depois do tratamento eletroquímico. Os 

gráficos pontilhados são os respectivos brancos de cada análise. Velocidade de varredura de 

potencial: 50 mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

Como pode ser visto na Figura 30a, o eletrodo Gpt-PLA, sem 

tratamento, proporcionou uma melhor resposta eletroquímica quando 

comparado aos filamentos comerciais G-PLA e CB-PLA. Assim, algumas 

características eletroquímicas envolvendo as respostas dos sensores 

impressos em 3D de filamentos condutivos lab-made e comercial foram 

sumarizadas e podem ser observadas na Tabela 8. 

 

Tabela 8. Características eletroquímicas para sensores impressos em 3D. Fonte: próprio 
autor 

Filamentos  Ipa / µA Ipc / µA Ipa / Ipc ΔEp / mV 

G-PLA 0,54 -0,17 3,18 869 

G-PLA tratado* 15,10 -13,50 1,12 260 

CB-PLA 5,67 -4,18 1,36 904 

CB-PLA tratado * 12,20 -11,00 1,11 466 



92 

 

Gpt-PLA 19,80 -18,90 1,05 264 

Gpt-PLA tratado * 20,50 -20,60 0,995 267 

*Pré-tratamento eletroquímico: aplicação de +1,4 V por 200 s, seguida da aplicação de −1,0 V 
por 200 s, na presença de NaOH 0,5 mol L-1. 

 
A partir dos resultados presentes na Tabela 8, observa-se que uma 

maior resposta de corrente, com uma relação de corrente (Ipa/Ipc) mais próxima 

da unidade (0,995) foi obtida para o sensor produzido com o novo filamento 

condutivo Gpt-PL. Este comportamento indica uma melhor reversibilidade do 

processo nesta superfície (grafite/PLA) em comparação com os eletrodos G-

PLA e CB-PLA. Este resultado já era esperado para filamentos comerciais, 

uma vez que foi demonstrado na literatura que essas superfícies requerem um 

pré-tratamento superficial para remover o excesso de PLA não condutivo das 

superfícies dos eletrodos (GUSMÃO et al., 2019; KALINKE et al., 2020). Pois, 

de acordo com a literatura os filamento G-PLA e contém CB-PLA 8% e 21% de 

material condutivo em massa, respectivamente (FOSTER et al., 2017; 

STEFANO; SILVA; JANEGITZ, 2022). Este resultado permite concluir que o 

uso de maiores concentrações de material condutivo no filamento fabricado 

pode estar relacionado com a melhoria do desempenho do eletrodo Gpt-PLA 

impresso em 3D sem pré-tratamento. Pois, neste caso observa-se a presença 

de quantidades menores de polímeros, que podem “bloquear” os sítios ativos, o 

que proporciona uma cinética de transferência de elétrons mais lenta 

(RANDVIIR, 2018). Para examinar também o efeito da ativação de superfície 

no desempenho de eletrodos impressos em 3D, um pré-tratamento 

eletroquímico foi realizado com todos os eletrodos sob avaliação (Gpt-PLA, G-

PLA e CB-PLA).  

A Figura 30b apresenta os voltamogramas cíclicos obtidos na presença 

de [Fe(CN)6]3−/4− 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 em eletrodos Gpt-PLA,  

G-PLA e CB-PLA tratados eletroquimicamente. Após o tratamento 

eletroquímico, observa-se que ocorreu uma melhora significativa das respostas 

eletroquímicas para os eletrodos G-PLA e CB-PLA, incluindo maiores correntes 

de pico, menor relação Ipa/Ipc e menor ΔEp (Tabela 9), indicando a melhor 

reversibilidade do processo redox nessas superfícies após o tratamento. 

Entretanto, o Gpt-PLA ainda apresentou respostas eletroquímicas superiores, 
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mesmo quando comparado à resposta obtida com o eletrodo Gpt-PLA não 

tratado. Porém, o tratamento de superfície não proporcionou um aumento 

significativo na resposta analítica do Gpt-PLA (Figura 30c), não ocorrendo 

variação significativa na corrente de pico e na separação de potencial. Este 

comportamento pode estar associado a quantidade de PLA em massa no 

eletrodo, o qual é menor quando comparada aos outros (produzidos com 

filamentos comerciais). Portanto, o novo sensor obtido a partir do filamento 

condutivo proposto neste trabalho mostrou-se eficaz e nenhum tratamento de 

superfície foi necessário para a obtenção de respostas eletroquímicas 

satisfatórias. Uma hipótese provável para o Gpt-PLA não necessitar de 

ativação é que ele apresenta uma quantidade elevada de material condutivo 

em sua matriz (40% em peso). Nesse sentido, uma simples etapa de polimento 

da superfície do eletrodo para retirar o excesso de PLA é suficiente para 

empregar esse material como sensor eletroquímico. Deste modo, devido a 

menor quantidade de polímero na superfície do eletrodo, os efeitos na ativação 

com NaOH não são tão evidentes. Ademais, como pode ser observado na 

Figura 30b-c, maiores concentrações de PLA no eletrodo proporcionam uma 

melhora na resposta eletroquímica de [Fe(CN)6]3−/4− após a ativação do NaOH. 

Em contrapartida, quanto menor a quantidade de PLA no eletrodo, menos 

eficaz é o tratamento com NaOH. 

Para aprofundar o estudo a resposta da resposta eletroquímica do 

sensor produzido a partir do novo filamento aqui proposto, uma sonda 

eletroquímica diferente foi empregada para avaliar novamente as respostas dos 

sensores produzidos a partir dos diferentes filamentos condutivos (Gpt-PLA, G-

PLA e CB-PLA). Como a resposta CV depende fortemente da sonda 

eletroquímica empregada, o uso da sonda redox [Ru(NH3)6]3+/2+  foi empregado. 

Voltamogramas cíclicos foram registrados com velocidade de varredura de 

potencial de 50 mV s−1 para a sonda redox eletroquímica [Ru(NH3)6]3+/2+  1,0 

mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1, a Figura 31 apresenta os resultados obtidos. 
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Figura 31. Voltamogramas cíclicos para [Ru(NH3)6]3+/2+  1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 em 

eletrodos impressos em 3D de Gpt-PLA, CB-PLA e G-PLA (a) sem tratamento e (b) tratados 

(exceto Gpt-PLA). Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

Como pode ser visto nas Figura 31a, o comportamento eletroquímico 

obtido com os filamentos comerciais CB-PLA e G-PLA sem tratamento de 

superfície é superior ao observado com [Fe(CN)6]3−/4−, com picos de oxidação e 

redução bem definidos e menor ΔEp, apresentando melhor reversibilidade dos 

processos. Esta resposta está de acordo com o relatado na literatura, que 

mostra que o uso de CB-PLA apresenta um comportamento eletroquímico 

quase ideal para sonda redox [Ru(NH3)6]3+/2+, mesmo para eletrodos não 

tratados, com valores de ΔEp variando de 85 a 95 mV em velocidade de 

varredura de potencial de 25 mV s−1 (VANĚČKOVÁ et al., 2020). Um maior 

valor de ΔEp foi encontrado no presente trabalho para CB-PLA, porém as CVs 

foram realizadas empregando 50 mV s−1. 

Ao comparar CB-PLA e G-PLA com Gpt-PLA, uma resposta de corrente 

superior é observada para o último, embora um ΔEp ligeiramente maior seja 

observado (236 mV, quando comparado a 222 e 161 mV para G-PLA e CB-

PLA, respectivamente). Após serem submetidos ao tratamento eletroquímico 

de superfície, o desempenho dos eletrodos CB-PLA e G-PLA foi 

significativamente melhorado (Figura 31b). Observa-se diminuição significativa 

da ΔEp para G-PLA e CB-PLA, atingindo 153 e 116 mV, respectivamente. Além 

disso, pode-se observar um aumento considerável na corrente de pico para G-

PLA, porém, a corrente de pico obtida nesta superfície é comparável ao Gpt-

PLA sem tratamento de superfície, confirmando que o desempenho do Gpt-
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PLA é adequado para diferentes sondas redox, sem serem submetidas a 

tratamentos de superfície.  

A partir deste momento, todas as caracterizações eletroquímicas 

realizadas e os experimentos analíticos com os analitos de interesse foram 

utilizado o design de célula eletroquímica e eletrodos, de acordo com o 

ilustrado na Figura 24G. A caracterização eletroquímica foi realizada para 

avaliar os eletrodos G-PLA e CB-PLA e comparar com o Gpt-PLA, utilizando a 

célula de três eletrodos desenvolvida (Figura 24G). Para estes testes foi 

empregado a sonda eletroquímica FcMeOH, pois foram observados picos mais 

bem definidos, especialmente para G-PLA e CB-PLA não tratados. Um estudo 

usando CV foi realizado utilizando os sensores impressos em 3D de G-PLA e 

CB-PLA tratados e não tratados, e com o sensor de Gpt-PLA não tratado 

(apenas lixamento) em uma faixa de 0,01 a 0,1 V s−1 na presença de FcMeOH 

1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. O respectivos voltamogramas e gráficos de 

correntes de pico anódicas e catódicas em função da raiz quadrada da 

velocidade de varredura de potencial podem ser observados na Figura 32. 



96 

 

 

Figura 32. Voltamogramas cíclicos na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 

em diferentes velocidades de varredura (10 a 100 mV s−1). (a-d) G-PLA não tratado e tratado 

(e-h), CB-PLA não tratado e tratado; (i-j) Gpt-PLA. Relação das correntes de pico anódicas (■) 
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e catódicas (■) versus a raiz quadrada da velocidade de varredura de potencial (V1/2). Fonte: 

próprio autor 

 

A partir da Figura 32, observa-se um comportamento linear foi 

observado para todas as superfícies, exceto G-PLA não tratado, que não 

seguiu uma tendência, provavelmente devido à má exposição do grafeno na 

superfície do eletrodo pela presença de material polimérico que pode 

“bloquear” os sítios ativos.  Por fim, a técnica EIS foi empregada para avaliar a 

Rct. Os gráficos de Nyquist obtidos para Gpt-PLA não tratado e G-PLA e CB-

PLA tratados comercialmente são mostrados na Figura 33. 

 

 

Figura 33. Gráficos de Nyquist do Gpt-PLA (■), CB-PLA tratado (■) e G-PLA tratado (■) na 

presença de solução de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1, com um potencial aplicado 

de 0,2 V. A faixa de frequência é de 100 kHz a 100 mHz e a amplitude de perturbação de 10 

mV. Respectivos circuitos equivalentes e valores obtidos. Fonte: próprio autor 

 

A partir dos resultados obtidos nas Figuras 32 e 33, os dados 

eletroquímicos (área eletroativa, Rct e constante de taxa de transferência 

eletrônica heterogênea (HET) k0
obs) foram sumarizados na Tabela 9. A área 

eletroquimicamente ativa da superfície dos eletrodos foi obtida pela equação de 

Randles-Sevcík, e o coeficiente de difusão para FcMeOH foi de 7,6 × 10−6 cm2 

s−1, previamente relatado na literatura (AMATORE et al., 2007; CHEN; 

KÄTELHÖN; COMPTON, 2019). O Rct foi obtido empregando um circuito de 

Randles. Ademais, HET k0
obs foi determinada pelo método de Nicholson para 
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as superfícies estudadas usando a sonda redox FcMeOH e dados CV e obtidos 

a partir dos valores de Rct obtidos (NICHOLSON, 1965; RANDVIIR; BANKS, 

2013).  

Tabela 9. Parâmetros obtidos a partir da caracterização eletroquímica com os filamentos 
propostos e comerciais. Fonte: próprio autor 

Filamento 
condutivo 

k0
obs x10−6 / 

cm s−1 
ΔEp / 

V 
Rct / Ω 

Área de superfície 
eletroquimicamente ativa / 

CV EIS mm2                % 

G-PLA tratado* 6,1 10,1 0,196 26,4 10,26 ± 0,07 81,6 ± 0,5  

CB-PLA tratado* 5,0 9,1 0,166 29,4 10,26 ± 0,06 81,6 ± 0,5  

Gpt-PLA 7,5 14,6 0,173 18,2 16,72 ± 0,03 133,0 ± 0,2  

*Pré-tratamento eletroquímico: aplicação de +1,4 V por 200 s, seguida da aplicação de −1,0 V 

por 200 s, na presença de NaOH 0,5 mol L−1. 

 

Pode-se observar que os eletrodos G-PLA e CB-PLA apresentaram uma 

área de superfície eletroquimicamente ativa semelhante após o pré-tratamento, 

enquanto o Gpt-PLA forneceu uma maior área de superfície 

eletroquimicamente ativa do que ambos. Em relação a HET, maior valor de 

k0
obs foi observado para o eletrodo Gpt-PLA proposto (sem tratamento de 

superfície) usando ambos os métodos, indicando uma cinética HET mais rápida 

em comparação com os eletrodos G-PLA e CB-PLA (com tratamento de 

superfície), o que resultou em melhores voltamogramas cíclicos obtidos nesta 

superfície (BROWNSON; KELLY; BANKS, 2015). Embora os valores de k0
obs 

obtidos de CV e EIS devam teoricamente apresentar os mesmos valores, pode 

ser observada uma redução considerável nos valores de k0
obs de EIS para 

valores determinados de CV (até 49% de diminuição). Isso pode ser atribuído 

às matrizes poliméricas dos eletrodos, uma vez que as correntes estão sendo 

afetadas pela presença dos polímeros capazes de “bloquear” os sítios ativos do 

material condutivo, proporcionando assim uma cinética de transferência de 

elétrons mais lenta (RANDVIIR, 2018). A partir dos valores de Rct, pode-se 

inferir que o eletrodo Gpt-PLA não tratado apresentou menor Rct, logo, a 

transferência de elétrons é favorecida nesta superfície, de acordo com o valor 

de k0
obs obtido. O eletrodo G-PLA tratado também forneceu uma superfície com 
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Rct ligeiramente menor do que o eletrodo CB-PLA tratado, bem como k0
obs mais 

alto, indicando que o processo redox é favorecido usando o eletrodo G-PLA 

tratado em comparação com o G-PLA e CB-PLA. 

A caracterização eletroquímica mostrou o desempenho superior dos 

eletrodos fabricados com o filamento compósito fabricado, com maior área de 

superfície eletroquimicamente ativa observada, reversibilidade satisfatória para 

as sondas redox estudadas. A HET apresentou-se mais rápido e valores de Rct 

mais baixos para o Gpt-PLA aos sensores impressos com filamentos 

comerciais, com a vantagem de ser um filamento pronto para uso (não é 

necessária nenhuma etapa de pré-tratamento). Além disso, o filamento 

condutivo é um material fabricado em laboratório, de fabricação simples e custo 

relativamente baixo. Deste modo, a aplicabilidade do material proposto foi 

avaliada para a determinação de diferentes biomarcadores (AU e DA) em 

amostras de urina sintética usando técnicas voltamétricas. 

 

7.2 Determinação voltamétrica de AU  

7.2.1 Perfil voltamétrico do AU usando Gpt-PLA 

O ácido úrico é uma espécie relevante em fluidos biológicos, sendo este 

uma molécula de defesa não enzimática do estresse oxidativo no corpo 

humano (PELUSO; RAGUZZINI, 2016). Os níveis sanguíneos anormais de AU 

podem indicar alguma fisiopatologia renal (EJAZ et al., 2013). Por esse motivo, 

a determinação da AU foi selecionada como prova de conceito. A Figura 34 

apresenta os voltamogramas cíclicos obtidos para AU 1,0 mmol L−1 em tampão 

BR (pH 2,0) usando os eletrodos Gpt-PLA, G-PLA e CB-PLA não tratados e 

tratados. 
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Figura 34. (a) Voltamogramas cíclicos para AU 1,0 mmol L−1 em BR tampão (pH 2,0) 0,1 mol 

L−1 em Gpt-PLA e G-PLA e CB-PLA impressos em 3D antes e depois do pré-tratamento 

eletroquímico. Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. (b) Mecanismo de oxidação do 

AU. Fonte: próprio autor 

 

Como pode ser visto na Figura 34a, os voltamogramas cíclicos dos 

eletrodos fabricados com filamentos de G-PLA e CB-PLA não tratados exibiu 

ondas mal definidas para AU. Esses resultados estão de acordo com estudos 

na literatura que mostraram a necessidade do procedimento de ativação de 

sensores impressos em 3D para remover a matriz isolante de PLA (CARDOSO 

et al., 2020a; KALINKE et al., 2020; RICHTER et al., 2019a; SILVA et al., 

2020). Quando os eletrodos impressos em 3D usando filamentos comerciais 
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(G-PLA e CB-PLA) foram submetidos a um tratamento eletroquímico, uma 

resposta de melhora significativa foi alcançada (RICHTER et al., 2019a). Após 

o tratamento, uma corrente de pico duas vezes maior foi obtida para o eletrodo 

CB-PLA e uma melhora impressionante para o eletrodo G-PLA (o pico mal 

definido antes do tratamento da superfície) foi observada. A Figura 34a 

também mostrou um pico bem definido para AU em torno de +0,5 V e 

desempenho superior (resposta de corrente 1,4 vezes maior) do filamento 

compósito produzido (Gpt-PLA) sem tratamento em comparação com 

filamentos de G-PLA e CB-PLA após tratamento eletroquímico de superfície. 

Ademais, na Figura 34b é apresentado o possível mecanismo de oxidação do 

ácido úrico, o qual envolve dois prótons e dois elétrons (LV et al., 2019; 

MAZZARA et al., 2021; TURKKAN et al., 2021). 

7.2.2 Otimização da técnica de DPV 

Diante dos resultados expressados e discutidos acima o eletrodo Gpt-

PLA impresso em 3D foi empregado para a quantificação de AU usando 

voltametria de pulso diferencial (DPV). Os parâmetros operacionais da DPV 

foram sistematicamente otimizados (testes univariados), usando uma solução 

contendo AU 30,0 µmol L−1 em 0,1 mol L−1 BR tampão (pH 2,0) como eletrólito 

suporte. A Figura 35 apresentam os voltamogramas obtidos empregando a 

técnica de DPV, bem como a correlação corrente de pico vs. os parâmetros 

amplitude, tempo de modulação e incremento de potencial estudados.  
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Figura 35. Efeito da amplitude (a), tempo de modulação (c) e incremento de potencial (e) na 

resposta voltamétrica de AU. Parâmetros DPV em (a): 5 mV (incremento de potencial), 25 ms 

(tempo de modulação) e 10 mV s−1 (velocidade de varredura de potencial). Parâmetros DPV 

em (c): 5 mV (incremento de potencial), 50 mV (amplitude) e 10 mV s−1 (velocidade de 

varredura de potencial). Parâmetros DPV em (e): 25 ms (tempo de modulação), 50 mV 

(amplitude) e 10 mV s−1 (velocidade de varredura de potencial). Todas as otimizações foram 

realizadas utilizando AU 30,0 µmol L−1 em tampão BR 0,12 mol L−1 (pH 2,0) como eletrólito. 

Fonte: próprio autor 

 



103 

 

Para melhor sumarizar os dados obtidos a partir do estudo de otimização 

dos parâmetros da DPV, a Tabela 10 apresenta faixa estudada e valores 

ótimos obtidos. 

Tabela 10. Otimização dos parâmetros DPV para detecção de AU. Fonte: próprio autor 

Parâmetros Faixa estudada  Valor selecionado 

Tempo de modulação / ms 5 – 50 30 

Incremento de potencial / 
mV 

1 – 10 5 

Amplitude / mV 10 – 100 80 

 

 A partir da Figura 35, observa-se que nas faixas estudadas para os 

parâmetros da DPV, as respostas analíticas geraram voltamogramas bem 

definidos e à medida que os valores dos parâmetros aumentam não há um 

alargamento significativo da altura de meio pico. Diante disso, os principais 

parâmetros de escolha dos valores analisados foi intensidade de corrente de 

pico e DP. De acordo com esses resultados, a melhor condição para 

determinação de AU por DPV foi obtida usando incremento de potencial de 5 

mV, amplitude de 80 mV e tempo de modulação de 30 ms. Com isso, tais 

valores dos parâmetros da DPV foram empregados para todos os testes 

realizados subsequentemente. 

7.2.3 Curva analítica para AU 

A partir da técnica de DPV otimizada, uma curva analítica foi construída 

na faixa de 0,5 a 150,0 µmol L−1, conforme mostrado na Figura 36. Valores 

inferiores a 0,5 µmol L−1 e superiores há 150,0 µmol L−1 não apresentaram 

linearidade satisfatória e não foram consideradas. 
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Figura 36. Voltamogramas de pulso diferencial para concentrações crescentes de AU (0,5 a 

150,0 µmol L−1) em BR (pH 2,0) 0,1 mol de tampão L−1. Parâmetros DPV: 80 mV (amplitude de 

modulação); 30 ms (tempo de modulação); 5 mV (incremento de potencial). Fonte: próprio 

autor 

 

A partir desta curva analítica construída, os valores do LD e LQ obtidos 

foram 0,07 e 0,23 µmol L−1, respectivamente, com a sensibilidade de 0,05 µA 

µmol−1 L. A Tabela 11 resume os parâmetros analíticos obtidos a partir dos 

dados mostrados na Figura 36. 

 

Tabela 11. Recursos analíticos para a detecção de AU usando eletrodo impresso em 3D. 

Fonte: próprio autor 

Características Valor 

Faixa linear / µmol L−1 0,5 - 150.0 

R2 0,998 

Sensibilidade / µA µmol−1 L 0,05 

LQ / µmol L−1 0,23 

LD / µmol L−1 0,07 

Intra-eletrodos (DPR, n = 13) 4,8% 

Inter-eletrodos (DPR, n = 5) 12,0% 

 

Os LD e LQ foram calculados de acordo com as fórmulas LD = (3,3 × 

DPintercept)/b e LQ = 3 × LD. A curva apresentou um R2 de 0,998 demonstrando 

uma boa linearidade das respostas obtidas. A equação da reta obtida foi I(µA) 

= 0,02 + 0,05 × CAU (µmol L−1). A precisão inter-eletrodos também foi avaliada 

com base na medição do pico de corrente para diferentes eletrodos (n = 5) na 
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presença de 10,0 µmol L−1 UA (também mostrado na Tabela 12). Os valores de 

RSD foram <12%, o que indica alta precisão na construção do sensor Gpt-PLA 

impresso em 3D para determinação de AU. Por fim, a repetibilidade do sensor 

foi avaliada após 13 registros de DPV consecutivos de 100,0 µmol L−1 UA 

(apresentado na Tabela 12), e um RSD <5% foi obtido. 

Na literatura, há alguns relatos da detecção eletroquímica de AU 

empregando sensores impressos em 3D. Ho, Ambrosi e Pumera (2018) (HO; 

AMBROSI; PUMERA, 2018) exibiram a construção de eletrodo impresso em 

metal 3D modificado eletroquimicamente com uma camada de ouro para 

determinação de AU em solução aquosa usando a técnica DPV. Os autores 

obtiveram uma faixa linear entre 0,1 e 1,0 mmol L−1 com um valor de LD de 

84,0 µmol L−1. Depois disso, Cardoso e colaboradores relataram a 

determinação simultânea de AU e nitrito em amostras de fluidos biológicos 

usando eletrodos de G-PLA impressos em 3D (CARDOSO et al., 2020a). Os 

autores destacaram que a resposta eletroquímica do AU foi relativamente 

pobre no eletrodo impresso em 3D não tratado devido à alta quantidade de 

PLA. Portanto, para a construção dos sensores, o eletrodo impresso em 3D foi 

submetido ao tratamento mecânico e imersão em DMF. Após a ativação, os 

autores obtiveram uma boa faixa linear de 10,0 a 70,0 µmol L−1 e um LD de 0,5 

µmol L−1, utilizando a técnica DPV. Embora os autores tenham alcançado bons 

resultados usando a técnica de impressão 3D para construção de eletrodos em 

ambos os trabalhos, procedimentos de ativação ou modificação da superfície 

do eletrodo foram necessários para obter resultados satisfatórios para detecção 

de AU. Por outro lado, o filamento Gpt-PLA mostrou-se um material promissor 

para a construção de um sensor de UA sem a necessidade de tratamento com 

solventes orgânicos tóxicos ou procedimentos caros.  

O AU pode ser encontrado em uma faixa de concentração de 0,12 a 

0,38 mmol L−1 no soro sanguíneo e esse valor deve ser inferior a 4,50 mmol L−1 

por dia na urina (BALLESTA-CLAVER et al., 2011; ROSSINI et al., 2018). 

Assim, o LD (0,07 µmol L−1) obtido para este novo sensor é útil para a detecção 

de AU nestes tipos de amostras. 
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7.2.3 Determinação de AU em urina sintética  

Como prova de conceito, uma amostra de urina sintética foi analisada 

pelo método de adição padrão, no qual a amostra foi diluída 40 vezes no 

eletrólito suporte. Deste modo, a amostra de urina sintética possui uma 

concentração inicial de AU de 10,0 µmol L−1
. A análise foi realizada sob 

condições otimizadas de DPV, e a urina sintética diluída foi então fortificada 

com concentrações crescentes de AU (10,0 a 40,0 µmol L−1). Os 

voltamogramas obtidos são apresentados na Figura 37, bem como a respectiva 

curva de adição padrão. 

 

 

Figura 37. Voltamogramas de pulso diferencial para amostras de urina sintética fortificada 

(10,0, 20,0, 30,0 e 40,0 µmol L−1) em tampão BR 0,1 mol L−1 (pH 2,0). Parâmetros DPV: 80 mV 

(amplitude); 30 ms (tempo de modulação); 5 mV (incremento de potencial). Fonte: próprio 

autor 

 

A parti da Figura 37, observa-se que o potencial de pico (Ep) sofreu um 

leve deslocamento para potenciais mais negativo em relação a curva analítica 

levantada apenas no eletrólito de suporte. Este deslocamento pode estar 

possivelmente associado a matriz em que foram realizadas as análises. Porém, 

tal deslocamento não interferiu de maneira significativa nos resultados gerados. 

Na figura 38b é possível observar que as análises na amostra dopada 

responderam de forma linear, com um R2 de 0,994, bem próximo do 

encontrando empregando apenas eletrólito de suporte (Figura 37b). A partir da 

curva construída a equação da reta obtida foi I(µA) = 0,840 + 0,094 × CAU (µmol 
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L−1). Diante isso, a concentração estimada de AU foi obtida com a extrapolação 

da reta, obtendo-se um valor de 9,01 µmol L−1 na amostra de urina sintética. 

Este valor corresponde a um valor de recuperação satisfatório de 90,1% na 

urina sintética. Este resultado demonstra a eficácia do sensor visto que a 

recuperação apresentou um valor próximo ao original. A urina sintética foi 

preparada com diferentes tipos de sais e compostos orgânicos, sendo isenta de 

interferências, demonstrando que não há efeito matriz significativo para análise 

na amostra proposta. 

 

7.4 Imunossensor eletroquímico para determinação de SARS-CoV-2 

Para mostrar a versatilidade do Gpt-PLA, foram realizados estudos para 

o desenvolvimento de um imunossensor para o diagnóstico de COVID-19 

baseado no sensor impresso em 3D Gpt-PLA. A CV foi utilizada para avaliar a 

resposta de cada etapa de imobilização e a resposta do imunossensor final 

para a proteína Spike do vírus. Todas etapas sem exceção foram monitoradas 

utilizando FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1, pois à medida que cada 

etapa de modificação do imunossensor impresso em 3D é realizada a resposta 

analítica gerada é alterada.  

Como a superfície do Gpt-PLA já fornecia ligações funcionais suficientes 

com grupos carboxílicos disponíveis conforme observado pela análise de FT-

IR, a ligação do EDC-NHS foi possível diretamente na superfície do Gpt-PLA, 

eliminando assim as etapas anteriores para a fabricação do imunossensor. Os 

grupos OH do ácido carboxílico foram então ligados covalentemente às 

ligações duplas presentes no EDC-NHS, ativando os grupos COOH de 

superfície para um rápido acoplamento covalente ao elemento de 

biorreconhecimento amino-funcionalizado (BEDUK et al., 2021; SAM et al., 

2010). Em seguida, o Ab da proteína S1, rico em grupos carboxílicos, foi 

imobilizado no eletrodo, liberando o ligante NHS intermediário. O bloqueio do 

eletrodo foi feito com solução de BSA (1% m/v), evitando interações não 

específicas (BEDUK et al., 2021). Em seguida, o imunossensor estava pronto 

para uso, ou seja, com poucas etapas de fabricação, foi construído um 

imunossensor simples. 
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7.4.1 Perfil voltamétrico do imunossensor Gpt-PLA 

Medições voltamétricas cíclicas foram obtidas para FcMeOH 1,0 mmol 

L−1 em KCl 0,1 mol L−1, após cada etapa de fabricação do imunossensor: Gpt-

PLA, Gpt-PLA/EDC-NHS, Gpt-PLA/EDC-NHS/AC e Gpt-PLA/EDC- 

NHS/AC/BSA, e após a adição de 50,0 nmol L−1 de antígeno. Todos os 

voltamogramas registrados em cada uma das etapas podem ser observados na 

Figura 38. 

 

 

Figura 38. Voltamogramas cíclicos na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 

após cada etapa de imobilização. Velocidade de varredura de potencial 100 mV s−1. Fonte: 

próprio autor 

 

É possível observar que, inicialmente, a resposta analítica do Gpt-PLA 

gera picos de oxidação e redução referente a presença da sonda redox 

FcMeOH bem definidos, e fornecem altas respostas de corrente de pico. 

Porém, após ancorar os compostos EDC-NHS na superfície do sensor 3D, as 

respostas de corrente de pico sofreram uma redução expressivas, tendo um 

decaimento de aproximadamente 30%. Este comportamento pode ser 

relacionado ao bloqueio de sítios ativos específicos causados pelas moléculas 

de EDC-NHS ligadas na superfície do eletrodo. Já, após a imobilização de AC 

e BSA não afetou significativamente os valores de corrente de pico. Por outro 

lado, após realizar a imobilização do antígeno com Ab presente na superfície 

do sensor é possível observar diminuição significativa na resposta de corrente 

de pico. Uma diminuição na reversibilidade do processo redox é observada 

com a separação pico a pico. Diante disso, a detecção do antígeno foi possível 
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devido à reação específica da proteína Spike (antígeno) com o Ab ligado ao 

imunossensor. O aumento da concentração de antígeno proporcionou uma 

estrutura mais volumosa na superfície do eletrodo, dificultando o processo de 

transferência de elétrons e, consequentemente, diminuindo a resposta 

eletroquímica da sonda redox (FcMeOH) (BEDUK et al., 2021). Portanto, a 

queda nos valores de pico de corrente na presença do antígeno atesta o bom 

funcionamento do imunossensor fabricado para a detecção da proteína S1 do 

vírus SARS-CoV-2. 

7.4.2 Curva analítica para proteína S1 

A partir da confirmação que é possível produzir um imunossensor 

eletroquímico para detecção da proteína Spike S1 do vírus SARS-CoV-2 com 

eletrodos impressos em 3D a base de filamentos condutivo de Gpt-PLA uma 

curva analítica para a proteína Spike foi construída. Para tal, a partir do 

imunossensor pronto, a proteína Spike S1 foi incubada na superfície do sensor 

por 30 minutos antes de cada analise, empregando diferentes concentrações 

crescentes de antígeno (5,0 a 75,0 nmol L−1). A Figura 39 apresenta os 

voltamogramas cíclicos obtidos para FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. 

Todos os voltamogramas foram registados empregando a velocidade de 

varredura de potencial de 50 mV s−1 imediatamente o final do tempo de 

incubação para cada concentração empregada no presente estudo. 

 

 

Figura 39. Voltamogramas cíclicos registrados na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 

0,1 mol L−1 utilizando o imunossensor fabricado para concentrações crescentes de antígeno 
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(5,0, 10,0, 30,0, 50,0 e 75,0 nmol L−1); Velocidade de varredura de potencial: 100 mV s−1. 

Fonte: próprio autor 

 

A curva analítica apresentada na Figura 39 tem relação entre a 

concentração de antígeno (nmol L−1) e a razão da corrente de pico de oxidação 

entre a última etapa de modificação (BSA) – o analito (ΔµA). Com isso, foi 

observado comportamento linear na faixa de concentração de 5,0 a 75,0 nmol 

L−1, com um R2 de 0,995. Este resultado demonstra que o imunossensor 

impresso em 3D tem capacidade de gerar respostas lineares para proteína S1 

do vírus SARS-CoV-2. A equação da reta obtida foi ΔI(µA) = 2,37 + 0,18 × CS1 

(nmol L−1). Os LD e LQ foram calculados com a mesma formula já expressa 

anteriormente. O imunossensor baseado em Gpt-PLA forneceu um valor de LD 

de 1,36 nmol L−1 (0,10 µg mL−1), LQ de 4,5 nmol L−1 (0,10 µg mL−1) e uma 

sensibilidade de 0,17 µA nmol−1 L (0,01 µA mg−1 mL). 

7.4.3 Teste de interferência no imunossensor 

Para observar a seletividade do imunossensor desenvolvido, um teste de 

controle negativo foi realizado pela incubação de uma proteína inespecífica 

(BSA) na concentração de 75,0 nmol L−1 (5,74 µg mL−1) por 30 min na 

superfície do imunossensor 3D. A Figura 40 apresenta os voltamogramas 

cíclicos obtidos na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 com 

o imunossensor após incubação da proteína negativa e após incubação do 

controle positivo (proteína Spike S1) na mesma concentração.  
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Figura 40. Voltamogramas cíclicos registrados na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 

0,1 mol L−1 usando o imunossensor fabricado após a incubação da proteína negativo (BSA 5,74 

µg mL−1) e positivo (proteína Spike S1 5,74 µg mL−1); velocidade de varredura de potencial: 100 

mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

A partir da Figura 40 é possível observar que a resposta eletroquímica 

do imunossensor após a incubação da proteína de controle negativo não gera 

quaisquer decaimentos significativos de corrente. Por outro lado, após a 

incubação da proteína Spike do vírus, ocorre um decaimento expressivo na 

corrente, atestando que o imunossensor está respondendo apenas ao antígeno 

desejado. Diante disso, o imunossensor desenvolvido a partir de filamentos 

condutivos lab-made de grafite e PLA em conjunto com a tecnologia de 

impressão 3D apresenta uma boa seletividade para a proteína de interesse do 

vírus SARS-CoV-2, apresentando-se como um potencial método alternativo 

para testagens. 

7.4.4 Determinação da proteína S1 em saliva sintética 

Para demonstrar a aplicabilidade do imunossensor, foi realizada a 

análise da proteína em amostras fortificadas de saliva sintética (n = 4) com 

diferentes concentrações. A Figura 41 apresenta os voltamogramas cíclicos 

obtidos com o imunossensor na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 

mol L−1 após a incubação de diferentes concentrações (5,0, 10,0, 30,0 e 50,0 

nmol L−1) de proteína Spike preparada em saliva sintética na superfície do 

imunossensor.  
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Figura 41. Voltamogramas cíclicos registrados para FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 

empregando o imunossensor após a incubação de saliva sintética com diferentes 

concentrações de proteina Spike (5,0, 10,0, 30,0 e 50,0 nmol L−1); velocidade de varredura de 

potencial: 100 mV s−1. Fonte: próprio autor 

 

É possível observar uma leve alteração no perfil dos voltamogramas 

cíclicos na saliva, o que provavelmente ocorreu devido à complexidade da 

amostra em comparação com a solução tampão, uma vez que a diversos 

compostos salinos na mesma. Porém, a resposta de corrente é mantida, 

garantindo a análise com recuperação adequada. Os valores de recuperação 

obtidos variaram de 86,3 ± 2,7% a 96,1 ± 10,2%, atestando a adequação do 

imunossensor para testes em saliva. 

Na literatura para nosso conhecimento, apenas dois trabalhos na 

relataram o uso de eletrodos impressos em 3D para a detecção de SARS-CoV-

2. Munoz e Pumera (2021) (MUÑOZ; PUMERA, 2021)relataram uma 

abordagem geral interessante para a bio-funcionalização de um eletrodo 

impresso em 3D para criar um imunossensor para COVID-19. Neste trabalho, 

um sensor G-PLA impresso em 3D foi empregado após um tratamento de 

superfície em duas etapas, primeiro foi realizada uma ativação química durante 

3 h usando DMF, seguida por uma ativação eletroquímica durante 300 s em 

solução PBS. A montagem do imunossensor foi iniciada com a incorporação de 

AuNps após imersão do eletrodo em solução de HAuCl4 por 1 h seguida de 

imersão em solução de NaBH4. Em seguida, o eletrodo foi imerso em solução 

de cisteamina por 2,5 horas e, posteriormente por 1 hora em glutaraldeído. O 

Ab foi incubado por 1 h sobre os grupos aldeídos e, finalmente, foi realizado o 

bloqueio com BSA durante 30 min, fornecendo o imunossensor final. Os 

autores detectaram a proteína Spike do vírus com um LOD de 0,5 µg mL−1, em 

uma faixa linear de 1,0 a 10,0 µg mL−1. Um método diferente de impressão 3D 

foi empregado por Ali e colaboradores (2020) (AZAHAR ALI et al., 2021) para o 

desenvolvimento do imunossensor para COVID-19. Os autores usaram o 

método de impressão 3D por jato de aerossol, criando uma matriz de eletrodos 

microcapilares de ouro, seguido pela funcionalização de nanoflakes de rGO e 

imobilização dos antígenos. Neste trabalho, a proteína S foi detectada com 



113 

 

limite de detecção de 2,8 fmol L−1. Respostas rápidas foram obtidas e a 

regeneração do sensor foi possível após imersão por 1 min em uma solução de 

baixo pH.  

 

8. Conclusão específica 

Diante dos resultados discutidos acima, é possível inferir que o 

(bio)sensor eletroquímico impresso em 3D obtido com o novo filamento Gpt-

PLA pode ser usado com sucesso no monitoramento de diferentes 

biomarcadores e para o biossensoriamento do vírus SARS-CoV-2. A 

plataforma pronta para uso elimina etapas adicionais, como a necessidade de 

pré-tratamento da superfície, iguais as relatadas nos trabalhos anteriormente 

citados. Adicionalmente, quanto à fabricação do imunossensor, também é 

dispensada a necessidade de imobilização de nanopartículas metálicas. Deste 

modo, proporciona uma plataforma bioanalítica mais simples e funcional com 

excelente desempenho analítico, incluindo baixos limites de detecção e 

quantificação e excelente sensibilidade. Para análise de AU e DA os LD obtidos 

foram 0,07 e 0,11 µmol L−1, respectivamente. Já, o imunossensor apresentou 

um LD de 1,36 nmol L−1. As análises das amostras sintéticas propostas 

apresentaram ótimos valores de recuperações variando de 85 a 105% em 

todas as análises realizadas. Diante disso, comprovou-se a versatilidade do 

filamento fabricado para a construção de (bio)sensores. A possibilidade de 

produzir biossensores contribui significativamente para o desenvolvimento de 

novos testes no ponto de atendimento, melhorando ainda mais os exames 

médicos de triagem e colaborando com possíveis políticas de saúde pública. 

Porém, apesar da fabricação laboratorial de filamentos condutivos ter 

demonstrado um grande potencial, esta área ainda tem muito a que ser 

explorada, principalmente na utilização de novos materiais condutivos. 

Substituir o grafite por um novo material que forneça características vantajosas 

para fabricação de filamentos, como flexibilidade e custo menor pode ser um 

novo passo a ser dado que apresenta um potencial altamente promissor. 
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Capitulo 5 

 

 

 

Novo filamento condutor à base de carbon black e PLA para a 

manufatura aditiva de (bio)sensores eletroquímicos para detecção da 

proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2 
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8. Procedimento experimental 

8.1 Reagentes e soluções 

Os reagentes utilizados neste trabalho são de grau analítico, não sendo 

necessária nenhuma etapa de purificação previamente ao seu uso. Água 

ultrapura, foi obtida de um sistema de purificação Milli Q®, da Millipore (MA, 

EUA), com resistividade elétrica igual ou maior que 18,0 MΩ cm, a qual foi 

utilizada no preparo de todas as soluções. Cloreto de potássio (≥ 99% m/m), 

etanol (99,5% v/v) e ferroceno metanol (97% m/m) foram obtidos da Sigma-

Aldrich® (St. Louis, EUA). Acetona (99,5% v/v) da empresa Synth® (Diadema, 

Brasil), clorofórmio (99,8% v/v) proveniente da empresa Qhemis® (Indaiatuba, 

Brasil), e hidróxido de sódio (98% m/m), dimetilformamida (DMF) (99,8% v/v) e 

ferricianeto de potássio (99% m/m) obtidos da Dinâmica® (Indaiatuba, Brasil) 

também foram utilizados neste trabalho.  

N-(3-dimetilaminopropil)-N’-etilcarbodiimida hidroxiclorida (EDC) (98% 

m/m), e N-hidroxissuccinimida (NHS) (98% m/m), obtidos da Sigma-Aldrich® 

(St. Louis, EUA), foram utilizados na construção do imunossensor. Albumina 

sérica bovina (BSA) da Fisher Chemical® (Hampton, EUA), foi utilizada no 

bloqueio dos sítios não específicos do imunossensor. Para o diagnóstico da 

COVID-19, o anticorpo da proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2 (S1 Ab) foi 

utilizado na construção do imunossensor, e a proteína recombinante do vírus 

SARS-CoV-2 spike S1 foi usada como antígeno, ambas obtidas da Sino 

Biological® (Wayne, EUA).  

A análise da proteína recombinante do vírus foi realizada em amostras 

de soro humano, obtido da Sigma-Aldrich® (St. Louis, EUA) e saliva sintética, 

preparada com base na literatura após adaptações (ROMONTI et al., 2016) a 

qual foi composta por uma mistura de 0,7 g L−1 de cloreto de sódio (99% m/m), 

1,2 g L−1 de cloreto de potássio (99% m/m), 0,26 g L−1 de fosfato de sódio 

dibásico (99% m/m), 0,33 g L−1 de tiocianato de potássio e 1,3 g L−1 de ureia 

(99% m/m), todos obtidos da Vetec® e dissolvidos em água. Para a análise do 

SARS-CoV-2, o soro humano foi diluído em tampão fosfato salino 1x (PBS 1x), 

em proporção de 1:100. O PBS 1× foi preparado a partir de uma mistura de 
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cloreto de sódio (99% m/m, proveniente da Vetec®) (137 mmol L−1), cloreto de 

potássio (2,7 mmol L−1), fosfato de sódio dibásico (10 mmol L-1), e 

dihidrogenofosfato de potássio (1,8 mmol L−1, da Vetec®). As amostras foram 

fortificadas com três concentrações diferentes do antígeno, sendo estas 0,05; 

0,1 e 1,0 nmol L-1. 

 

8.2 Instrumentos e aparatos 

As medidas eletroquímicas para caracterização dos materiais obtidos 

foram realizadas utilizando-se um potenciostato portátil μSTAT i-400 (Metrohm 

DropSens®, Espanha), o qual também foi empregado na aquisição dos dados. 

Os testes referentes à análise do vírus SARS-CoV-2 foram todos realizados por 

um laptop com sistema operacional Windows 10® (Intel core I5 e 8.0 GB RAM), 

através do software Dropview 8400®. Para a impressão em 3D das estruturas e 

eletrodos utilizados neste trabalho, uma impressora Sethi3D S3 Sethi® 

(Campinas, Brasil) controlada pelo software Simplify 3D™ foi utilizada. A 

obtenção das imagens a ser impressas foi realizada a partir do software 

Blender®. Uma extrusora Filmaq3D® (Curitiba, Brasil) foi utilizada para a 

produção dos filamentos a partir dos compósitos fabricados.  

Imagens de MEV foram obtidas utilizando um equipamento da Thermo 

Fisher Scientific®, modelo Prisma E com tecnologia ColorSEM e integrado com 

espectroscopia de raios X por energia dispersiva (EDX) para a obtenção dos 

espectros de EDX. A análise termogravimétrica (TGA) foi realizada utilizando-

se um equipamento TGA 55 da TA INSTRUMENTS®, com programa de 

aquecimento de temperatura gradual de 10 ºC por minuto, variando de 25 a 

1000 ºC sob atmosfera oxidante. Os espectros de Raman foram adquiridos 

com um equipamento LabRam HR Evolution Spectrophotometer (HORIBA®, 

Japão), usando um laser de argônio a 50 mW de potência, em uma faixa de 

3500 a 70 cm−1. As imagens de ângulo de contato foram obtidas com o auxílio 

da câmera de um smartphone, e um aparato para medida de ângulo de contato 

produzido em laboratório e previamente reportado na literatura (DA SILVA et 

al., 2020a). Para tal, foi feita a adição de uma gota de água deionizada na 
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superfície do eletrodo, e após 10 s a imagem foi coletada, sendo medido o 

ângulo de contato entre a gota e a superfície. 

Para as medidas eletroquímicas, dois tipos de célula eletroquímica foram 

construídos. A primeira foi utilizada para a caracterização dos eletrodos por CV, 

e consistia de uma célula em formato cilíndrico construída por impressão em 

3D a partir de filamentos de PLA ou ABS (acrilonitrila butadieno estireno), 

similar à apresentada por Cardoso et al. 2018 (CARDOSO et al., 2018). Nesta 

célula, o eletrodo de trabalho, em forma de placa, foi inserido na base da célula 

e mantido fixo com o auxílio de parafusos também impressos em 3D. Uma 

placa de aço inoxidável foi utilizada para manter o contato elétrico do eletrodo 

com o potenciostato, e um anel de borracha foi utilizado para delimitar a área 

do eletrodo de trabalho que ficava em contato com a solução (0,23 cm2), além 

de prevenir possíveis vazamentos. Para inserção dos eletrodos de referência 

(Ag|AgCl|KCl(sat.)) e o contra eletrodo (fio de Pt), uma tampa contendo furos foi 

acoplada na parte superior da célula.  

Para os testes eletroquímicos relacionados à detecção do vírus SARS-

CoV-2, uma base para acoplamento dos eletrodos foi impressa em 3D a partir 

de filamentos compostos por ABS. Neste sistema, os eletrodos foram 

acoplados à base, e uma alíquota de eletrólito suporte (100 μL) foi adicionada à 

superfície, recobrindo os três eletrodos, possibilitando as análises com 

pequenos volumes de solução. A Figura 42  apresenta um esquema 

resumido do dispositivo eletroquímico totalmente impresso em 3D fabricado. 

 

8.3 Preparo do compósito, eletrodos e biossensor  

CB (VULCAN® XC-72R) da empresa Cabot (São Paulo, Brasil) e PLA na 

forma de pellets em natura, proveniente da 3DLAB (Minas Gerais, Brasil) foram 

utilizados para a obtenção do material compósito utilizado na manufatura dos 

filamentos para impressão em 3D. Para comparação dos resultados 

alcançados utilizando os filamentos produzidos em laboratório, filamentos 

comerciais baseados em CB e PLA (denominados Proto-Pasta®, obtidos da 

empresa Proto-Pasta, Vancouver, EUA) 
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A obtenção do material compósito a ser utilizado na fabricação dos 

filamentos foi realizada em laboratório e foi baseada na dissolução do polímero 

PLA, incorporação do material condutor, e posterior recristalização do polímero, 

dando origem ao compósito. Para isto, o CB sólido foi inicialmente disperso em 

250 mL de uma mistura de solventes (acetona e clorofórmio, 4:1 v/v) durante 

10 min sob agitação magnética (1500 rpm) em um sistema sob refluxo para 

evitar escape dos solventes. O sistema em refluxo foi composto por um banho 

de aquecimento usando óleo vegetal obtido em comércios locais, além de um 

termômetro para a medida da temperatura do sistema, a qual foi mantida 

constante em aproximadamente 70 ºC. Além disso, um balão de fundo redondo 

com capacidade para 500 mL de soluções, uma coluna de refluxo e um 

agitador magnético com chapa aquecedora foram utilizados. Após 10 min de 

dispersão do CB, os pellets de PLA foram inseridos no balão contendo a 

dispersão, sendo que a quantidade total de sólidos utilizados no preparo foi de 

30 g (8,55 g de CB, e 21,45 g de PLA). Após inserção do PLA, o sistema foi 

mantido sob agitação e aquecimento por mais 3 h em refluxo. Em seguida, todo 

o conteúdo do balão foi vertido em um béquer contendo 800 mL de etanol para 

que ocorresse a recristalização do PLA com o material de carbono incorporado. 

Após mistura com um bastão de vidro, o compósito foi então filtrado em um 

sistema a vácuo, sendo constantemente lavado com etanol para garantir a 

recristalização completa e remoção de possíveis resíduos de acetona e 

clorofórmio utilizados na solubilização do PLA. O compósito lavado foi então 

levado para secagem em uma estufa a 50 ºC durante a noite 

(aproximadamente 12 h). A Figura 42b resume todo o processo envolvido na 

produção do compósito. 

O compósito obtido foi então particionado em pequenos pedaços (< 2 

cm) e inserido na extrusora, operada a 180ºC para dar origem ao filamento 

compósito que continha 28,5% (m/m) de CB e 71,5% (m/m) de PLA (CB-PLA). 

Os filamentos foram utilizados na impressão em 3D dos eletrodos empregados 

para construção do biossensor a partir da técnica FDM, utilizando-se um bico 

de 0,4 mm, aquecido a uma temperatura de 240 ºC, com aquecimento da mesa 

de impressão a 75 ºC. A altura da camada foi de 0,1 mm, e a velocidade de 



119 

 

impressão utilizada foi de 500,0 mm/min. O eletrodo de trabalho foi impresso 

com uma área de trabalho de 4,0 mm, e um cabo para 2,0 cm de comprimento. 

Previamente a seu uso, todos os eletrodos obtidos foram polidos com lixa 

d’água (granulometria 1200) umedecida com água deionizada até a obtenção 

de superfície mais lisa e homogênea, sem marcas de impressão.  

 

8.3.1 Construção do biossensor 

Para o preparo do imunossensor para a detecção da proteína spike S1 

do vírus SARS-CoV-2, os anticorpos específicos para interação com a proteína 

de interesse foram ligados de forma covalentemente à superfície do eletrodo de 

trabalho. O eletrodo foi modificado com EDC:NHS, através do gotejamento de 

10 μL de uma solução contendo 10,0 mmol L−1 EDC e 20,0 mmol L−1 NHS em 

PBS 1× (pH = 7,4). Após 60 min de imobilização, o eletrodo foi cuidadosamente 

enxaguado, e uma nova alíquota de 10 μL de solução foi inserida sobre a 

superfície do eletrodo, desta vez contendo 1,8 μg mL−1 do anticorpo em PBS 1× 

(pH = 7,4). Após 60 min, os anticorpos foram imobilizados na superfície, e o 

eletrodo cuidadosamente enxaguado para posterior bloqueio dos sítios ativos 

do CB-PLA com BSA (1% m/v) em PBS 1× (pH = 7,4) por 30 min. Após 

cuidadoso enxague com PBS 1x (pH = 7,4) e posterior secagem ao ar, o 

biossensor estava pronto para uso. A etapa de imobilização do anticorpo na 

superfície do sensor passou por um processo de otimização multivariada, de 

forma a avaliar a melhor concentração e tempo de incubação dos anticorpos. 

Para isto, um planejamento do composto central foi realizado, com as variáveis 

estudadas em uma faixa de 0,6 a 2,4 μg mL−1 e 36 a 144 min, para 

concentração e tempo de incubação, respectivamente. 

A determinação da proteína S1 do vírus foi realizada após a incubação 

da mesma em diferentes concentrações (diluída em PBS 1×; pH 7,4) por um 

tempo de 60 min. Todos os experimentos foram realizados à temperatura 

ambiente. A Figura 42 apresenta as etapas envolvidas na fabricação do 

compositivo à base de CB, dispositivo eletroquímico e preparo do 
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imunossensor, e uma ilustração do sistema eletroquímico usado para as 

análises. 

 

Figura 42. Esquema representativo de todas as etapas envolvidas na produção 

dos filamentos, sensores e biossensores. (a) produção do compósito composto 

por CB e PLA pelo método de solvente, extrusão dos filamentos condutivos e 

impressão dos sensores eletroquímicos impressos em 3D. (b) construção dos 

biossensores eletroquímicos específicos para a proteína S1, incluindo as 

etapas de ligação covalente do EDC:NHS na superfície do sensor, ancoragem 

do anticorpo especifico, bloqueio dos sítios inativos com BSA e por fim, 

detecção da proteina S1 baseado em sinal off a partir da interação da mesma 

com o anticorpo. Fonte: próprio autor. 
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9. Resultados e discussão 

Para obtenção de um compósito condutivo otimizado para fabricação de 

eletrodos impressos em 3D, foram produzidos filamentos condutivos de 

composições variadas de CB (5,0 a 30,0% em peso). O comportamento 

voltamétrico de cada sensor produzidos com os filamentos contendo diferentes 

massas de CB incorporada no PLA foi confirmada por TGA, e o efeito da 

temperatura em cada compósito pode ser visto na Figura 43.  

 

Figura 43. (a) Análise termogravimétrica para filamentos CB-PLA de diferentes 

cargas de CB (5,0 a 30,0% em peso). (b) Voltamogramas cíclicos registrados 

para FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1, usando eletrodos impressos em 

3D CB-PLA obtidos de filamentos feitos em laboratório com diferentes cargas 

de CB (de 20,0 a 30,0% em massa), e respectivas soluções do branco (KCl 0,1 

mol L-1 l – linhas pontilhadas). Voltamogramas ciclicos obtidos com velocidade 

de varredura de potencial de 50 mV s-1. Fonte: próprio autor. 

 

Na Figura 43a é possível observar que a perda de massa do CB-PLA 

ocorreu em duas etapas, sendo que a primeira perda é aproximadamente em 

350 °C o qual corresponde à decomposição do PLA, e a perda completa é 

observada em 600 °C devido à combustão do CB presente no compósito 

(KALINKE et al., 2022; STEFANO et al., 2021). Pode-se observar que a perda 

de massa depende da quantidade de CB de cada compósito, indicando que a 

incorporação de CB em diferentes proporções foi realizada com sucesso. Além 

disso, a curva TGA para o filamento comercial a base de CB (proto-pasta) 
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indica cargas de CB entre 20,0 e 25,0%, concordando com a composição real 

do mesmo (<22% em peso de CB)  (KATSELI et al., 2020).  

Os estudos voltamétricos empregando uma sonda redox (FcMeOH) 

foram conduzidos para avaliar o comportamento eletroquímico dos eletrodos 

fabricados a partir dos compósitos produzidos com diferentes cargas de CB e a 

influência do tratamento eletroquímico de superfície. Compósitos com cargas 

de CB inferiores a 20,0% em massa não forneceram resposta eletroquímica, e 

aqueles com composição de carga superior a 30,0% apresentaram respostas 

eletroquímicas iguais aos com massa de 28,5 a 30,0% de CB. Além disso, 

filamentos contendo massa superior a 30% de CB apresentou dificuldade em 

produção e também na etapa de impressão, devido ao alto volume de CB. 

Neste último caso, devido à elevada quantidade de CB empregada, a mistura 

de CB com PLA e os solventes empregados em sua solubilização proporcionou 

uma solução altamente viscosa, dificultando a dissolução do PLA e, 

consequentemente, a obtenção do compósito. Diante disso, a Figura 43b 

apresente apenas os voltamogramas obtidos para eletrodos impressos em 3D 

CB-PLA contendo 20,0; 25,0; 28,5 e 30,0% em peso de CB. Na Figura 43b, é 

possível observar uma melhora na resposta eletroquímica com o aumento da 

carga do CB de 20,0 para 28,5% em massa. Este aumento de carga de CB 

proporcionou uma corrente de pico duas vezes maior e um processo mais 

reversível, com um ΔEp de 110 mV em contraste com os 202 mV do eletrodo 

contendo apenas 20,0% em peso. O eletrodo contendo maior percentual de 

massa (30,0% em peso) não proporcionou diferenças significativas no 

comportamento eletroquímico em comparação a 28,5%. Portanto, eletrodos 

produzidos a partir de um compósito/filamento otimizado contendo uma carga 

de CB de 28,5% em peso, foi selecionada para estudos subsequentes.  

A avaliação do efeito do tratamento de superfície no compósito CB-PLA 

obtido e uma comparação com o filamento comercial de CB (Proto-pasta) 

foram caracterizado por CV e espectroscopia Raman e são apresentados na 

Figura 44. O tratamento eletroquímico consistiu na aplicação de potencial 1.4 V 

por 200 s seguidos pela aplicação de -1.0 V por 200 s com o sensor na 

presença de uma solução de NaOH 0.5 mol L-1 (RICHTER et al., 2019b). Os 
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voltamogramas cíclicos na Figura 44a mostram que a ativação superficial 

utilizando solução de NaOH 0,5 mol L-1 promove um aumento significativo na 

resposta eletroquímica, para ambos os eletrodos impressos em 3D. Embora 

seja observada uma resposta satisfatória para a sonda redox FcMeOH usando 

os eletrodos não tratados, o tratamento eletroquímico de superfície melhorou a 

resposta, proporcionando respostas de corrente quase duas vezes maiores em 

ambos os casos. Além disso, observa-se melhor reversibilidade do processo 

para ambos os casos (eletrodos tratados), com considerável diminuição na 

separação pico a pico, especialmente para CB-PLA (diminuição de 40 mV no 

ΔEp). Essa melhoria pode ser atribuída à exposição das partículas de CB, 

previamente relatada na literatura [8]. 

 

Figura 44. (a) Voltamogramas cíclicos registrados para FcMeOH 1,0 mmol L-1 

em KCl 0,1 mol L-1, usando eletrodos impressos em 3D CB-PLA obtidos de 

filamentos feitos em laboratório contendo 28,5% em massa de CB, ou 

filamentos comerciais de Proto-pasta, antes e depois do tratamento 

eletroquímico. As linhas pontilhadas correspondem à solução do branco. (b) 

Espectros Raman para eletrodos impressos em 3D obtidos com Proto-pasta e 

CB-PLA 28,5% em massa antes e depois do tratamento eletroquímico de 

superfície. Voltamogramas cíclicos obtidos com velocidade de varredura de 

potencial de 50 mV s-1. Fonte: próprio autor. 

  

As medições Raman foram realizadas para eletrodos CB-PLA impressos 

em 3D, obtidos do filamento fabricado contendo 28,5% em peso de CB, e de 
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filamentos comerciais. Além disso, o efeito do tratamento de superfície nos 

espectros Raman também foi avaliado para ambos os eletrodos. A Figura 44b 

mostra os espectros obtidos. Os picos principais, típicos de materiais à base de 

CB, são observados em todos os casos. A banda D (1350 cm-1) está 

relacionada à presença de defeitos na estrutura e hibridização sp3, e a banda G 

em 1600 cm-1 está associada à presença de carbono sp2 (CARDOSO et al., 

2020c; LI et al., 2023). Os defeitos estruturais foram calculados com base na 

relação ID/IG para cada eletrodo. A partir do ID/IG, os valores obtidos (Proto-

pasta: 1,12 e 1,13 antes e depois do tratamento, respectivamente; CB-PLA: 

1,10 e 1,14 antes e depois do tratamento, respectivamente. Diante disso, é 

possível inferir que o tratamento eletroquímico em ambos os eletrodos 

investigados não inseriu defeitos estruturais, uma vez que não foram 

observadas alterações significativas na intensidade da razão. Este resultado 

está de acordo com a literatura, onde eletrodos impressos em 3D foram obtidos 

usando filamentos baseados em CB, seja pelo uso de uma impressora de 

mesa 3D ou de uma impressora de caneta 3D, e em ambos os casos, nenhum 

defeito estrutural foi inserido após o tratamento eletroquímico (CARDOSO et 

al., 2020c). Além disso, valores ID/IG semelhantes foram obtidos para ambos 

os eletrodos, portanto, o número de defeitos estruturais nos eletrodos obtidos 

com o filamento feito em laboratório é o mesmo observado para eletrodos 

impressos em 3D a partir de filamentos comerciais. Este resultado indica que 

filamentos fabricados em laboratório, empregando o procedimento descrito 

neste trabalho, podem substituir os filamentos obtidos comercialmente. 

Experimentos realizados por EIS mostraram que menor valor de 

resistência ao valor de transferência de carga (Rct) foi observado após ativação 

eletroquímica das superfícies (de 66,4 a 37,2 Ω para CB-PLA, e de 132,0 a 

39,7 Ω para Proto-Pasta), mostrando que a transferência de elétrons é 

favorecida após o tratamento de superfície. A Figura 45 mostra os gráficos de 

Nyquist para eletrodos impressos em 3D CB-PLA e Protopasta, antes e depois 

do tratamento eletroquímico, na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em  

KCl 0,1 mol L-1. A resposta eletroquímica dos eletrodos impressos em 3D CB-

PLA obtidos a partir dos filamentos feitos em laboratório foi superior quando 
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comparadas a eletrodos produzidos com filamento comercial. Um aumento de 

48% no valor da corrente de pico é observado para CB-PLA quando ambos os 

eletrodos são tratados. A maior carga de CB no eletrodo CB-PLA pode explicar 

esse comportamento. O CB-PLA possui 7% mais material condutor que o 

Proto-pasta, o que pode facilitar o processo de transferência de elétrons. 

Estudos EIS revelaram um valor Rct menor para CB-PLA, especialmente 

quando ambos os eletrodos não são tratados (66,4 Ω para CB-PLA e 132,0 Ω 

para Proto-pasta), o que pode indicar possivelmente uma presença reduzida de 

polímero. Além disso, um valor Rct ligeiramente inferior foi observado para 

eletrodos CB-PLA tratados (37, Ω) quando comparados aos eletrodos tratados 

de filamento comercial (39,7 Ω). 

 

Figura 45. Plots de nyquist para eletrodos impressos em 3D CB-PLA e proto-

pasta não tratado e tratado. Potencial aplicado 0,22 V na presença de FcMeOH 

1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1. Insert: circuito equivalente empregado. Fonte: 

próprio autor. 
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A caracterização morfológica foi realizada para a investigação das 

superfícies dos eletrodos impressas em 3D através da obtenção de imagens de 

MEV. A Figura 46 apresenta a morfologia do eletrodo impresso em 3D com 

filamentos comercial e feito em laboratório, ambos antes e depois do 

tratamento de superfície. Observa-se, que em ambos os casos o tratamento 

superficial possibilitou possivelmente mais sítios ativos em ambas os eletrodos, 

evidenciando a retirada do excesso de PLA. Estes possíveis sítios ativos são 

capazes de melhorar a interação das espécies (composto/analito de interesse) 

com a superfície, o que pode corroborar o aumento nas respostas de corrente 

observadas por estudos voltamétricos cíclicos anteriores. Ambos os eletrodos 

apresentaram morfologia de superfície comparável, devido à composição 

semelhante. A remoção do PLA foi confirmada pelas medidas do ângulo de 

contato (figuras inseridas). Como pode ser observado, as estruturas AM 

apresentaram comportamento mais hidrofílico (valores de ângulo de contato 

inferiores a 90°), o que era esperado devido à presença de grupos oxigenados 

na matriz PLA, relatados anteriormente na literatura (STEFANO et al., 2021). 

Além disso, a diminuição do ângulo de contato após o tratamento, de 72° para 

63° no Proto-pasta e de 60° para 55° no CB-PLA, indica que ocorreu a 

exposição do CB em ambas as superfícies. Como CB é um material altamente 

amorfo, com grande número de espécies oxigenadas em sua estrutura (SILVA 

et al., 2017), um caráter hidrofílico pode ser atribuído a este material. Portanto, 

para materiais contendo maior quantidade de CB, ocorre uma diminuição no 

ângulo de contato. O mesmo fato pode explicar os valores reduzidos de ângulo 

de contato do CB-PLA em comparação ao eletrodo fabricado com filamento 

comercial, que possui 7% a menos de polímero em sua composição. 
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Figura 46. Imagens de MEV para eletrodos impressos em (a) 3D Proto-pasta, 

(b) eletrodos impressos em 3D Proto-pasta após tratamento eletroquímico de 

superfície, (c) CB-PLA (28,5% em massa de CB) e (d) CB-PLA (28,5% em 

massa de CB) após tratamento eletroquímico de superfície, com fatores de 

amplificação de 5000 ×. Inserção: respectivas imagens do ângulo de contato. 

Fonte: próprio autor. 

 

A área eletroativa dos eletrodos impressos em 3D (filamento feito em 

laboratório e comercial, antes e depois do tratamento de superfície) foi avaliada 

por medidas de CV em diferentes velocidades de varredura (10 a 100 mV s-1) 

na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1, e estimada seguindo 

a equação de Randles-ŠevčíK para um processo quase reversível. A Figura 47 

mostra os voltamogramas obtidos e os respectivos gráficos das correntes de 

pico anódica e catódica em função da raiz quadrada da velocidade de 

varredura de potencial.  
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Figura 47. Voltamogramas cíclicos obtidos na presença de FcMeOH 1,0 mmol 

L-1 em KCl 0,1 mol L-1 em diferentes taxas de varredura (10 a 100 mV s-1) no 

(a) CB-PLA não tratado; (a’) CB-PLA tratado; (b) Proto-pasta não tratada e (b’) 

Proto-pasta tratada. Inserte: respectivas relações das correntes de pico 

anódica e catódica versus a raiz quadrada da velocidade de varredura de 

potencial (v1/2). Fonte: próprio autor. 

 

Um comportamento linear foi observado para os eletrodos impressos em 

3D CB-PLA e Proto-pasta (mesmo sem tratamento de superfície), com um r2 

para todos os sensores (não tratado e tratado) maior de 0.99, mostrando que o 

processo de transporte de massa é controlado por difusão. Os valores de área 

de superfície eletroativa calculados para CB-PLA (filamento feito em 

laboratório) antes e depois do tratamento de superfície (Figura 47a-a’) foram 

21,11 ± 0,01 mm2 e 26,8 ± 0,1 mm2, respectivamente. Os valores de área 

eletroativa para os eletrodos a partir de filamentos comerciais calculado foram 

19,1 ± 0,1 mm2 e 20,4 ± 0,3 mm2 antes e depois do tratamento de superfície 
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(Figura 47b-b’), respectivamente. Como pode ser observado, o tratamento 

eletroquímico proporcionou aumento na área eletroativa dos eletrodos, 

confirmando a exposição do CB após o tratamento. Este aumento foi mais 

acentuado nos eletrodos impressos em 3D CB-PLA (aumento de 27%) do 

filamento comercial (aumento de 7%), mostrando uma melhor exposição do CB 

nesta superfície. Este fato provavelmente se deve à maior quantidade de CB 

na superfície deste eletrodo. Por fim, para todas as superfícies estudadas, os 

valores da área superficial eletroativa foram superiores à área superficial 

geométrica dos eletrodos (12,57 mm2) devido à rugosidade dos eletrodos, que 

é mais pronunciada nos eletrodos tratados. A Tabela 12 apresenta a relação 

entre os valores da área superficial eletroativa e da área geométrica (Aproporção = 

Aeletr./Ageom.). 

Na Tabela 12, os valores da área superficial eletroativa foram superiores 

à área superficial geométrica dos eletrodos (12,57 mm2). Isso pode ser 

atribuído a uma distribuição homogênea das partículas de CB na superfície dos 

eletrodos, responsável por fornecer uma condutividade elétrica eficiente em 

grande parte da superfície do eletrodo. Além disso, a rugosidade dos eletrodos 

proporciona o aumento do valor da área de superfície eletroativa em 

comparação com o valor geométrico. Esta rugosidade pode ser indicada pela 

razão entre os valores da área superficial eletroativa e da área geométrica 

(Arazão = Aelect./Ageom.). Como pode ser observado na Tabela 12, para todas as 

superfícies, os valores de Arazão foram superiores a 1,5, reforçando a evidência 

de superfícies rugosas, conforme observado nas imagens de MEV. Além disso, 

ocorreu aumento da razão da área (eletroativa/geométrica) após o tratamento, 

tanto para comercial quanto para CB-PLA, mostra a remoção do PLA da 

superfície. Além disso, os valores percentuais mais elevados para CB-PLA 

indicam uma possível superfície mais rugosa nos eletrodos CB-PLA. 
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Tabela 12. Comparação entre as áreas eletroativas calculadas para eletrodos 
impressos em 3D usando a equação de Randles-Ševčíck para processos 
quase reversíveis, com os respectivos valores de área geométrica e os valores 
de razão, correspondentes a Aelet. dividido pelo Ageom. (n = 3). Fonte: próprio 
autor. 

Eletrodo Aeletroativa / mm2 Ageometrica / mm2 Arazão 

CB-PLA 21,1 ± 0,1 12,6 1,7 ± 0,1 

CB-PLA tratado 26,8 ± 0,1 12,6 2,1 ± 0,1 

Proto-pasta 19,1 ± 0,1 12,6 1,5 ± 0,1 

Proto-pasta tratado 20,4 ± 0,3 12,6 1,6 ± 0,1 

 

A constante HET, k0, foi determinada pelos dados EIS dos valores Rct 

para as superfícies estudadas usando FcMeOH 1,0 mmol L-1 como sonda 

redox, empregando a equação:  

Rct =       RT         

        F2k0C 

 

Onde R é a constante do gás, T é a temperatura, F é a constante de 

Faraday e C é a concentração das espécies eletroativas. Maiores valores de k0 

foram obtidos para CB-PLA (4,01 x 10-6 cm s-1), em comparação aos eletrodos 

impressos em 3D com filamento comercial (2,02 x 10-6 cm s-1), indicando uma 

cinética de transferência de elétrons mais rápida quando o filamento fabricado 

em laboratório é usado. Após o tratamento eletroquímico de superfície, o HET 

é aumentado para ambos os eletrodos, pois a remoção do polímero isolante da 

superfície facilita os processos de transferência de elétrons, e um valor de k0 

maior é observado para CB-PLA tratado (7,16 x 10-6 cm s-1) em comparação 

com o eletrodo obtido com filamento comercial tratado (6,71 x 10-6 cm s-1). 

Demonstrando que mesmo após o tratamento o eletrodo impresso em 3D a 

partir de filamentos condutivos feitos em laboratório possui uma resposta 

superior aos produzidos com filamentos comerciais. 
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A precisão batelada a batelada (filamentos fabricado em momentos 

diferentes) dos sensores também foi avaliada. A Figura 48 mostra os 

voltamogramas cíclicos obtidos com quatro eletrodos tratados impressos em 

3D a partir de filamentos CB-PLA fabricados separadamente. As correntes de 

pico anódicas forneceram um RSD de apenas 4,6%, além disso foi obtido um 

RSD 6,2% e 3,7% para os potenciais de pico de oxidação e redução, 

respectivamente. Este resultado demonstra que os filamentos preparados em 

diferentes processos são capazes de gerar sensores eletroquímicos 

reprodutíveis, garantindo assim as respostas analíticas mesmo utilizando 

filamentos condutivos obtidos através de diferentes processos de produção do 

mesmo.  

 

Figura 48. Voltamogramas cíclicos registrados para FcMeOH 1,0 mmol L-1 em 

KCl 0,1 mol L-1, em quatro eletrodos impressos em 3D obtidos com filamentos 

CB-PLA de diferentes lotes. Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s-1. 

Fonte: próprio autor. 
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9.2 Detecção eletroquímica da proteína Spike S1 do vírus SARS-CoV-2 

 Para observar o perfil voltamétrico do sensor CB-PLA, a técnica CV foi 

empregada na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1. A 

Figura 49 mostra os voltamogramas obtidos. A resposta voltamétrica mostrou 

um pico de oxidação e um pico de redução nos potenciais de +0,13 e -0,01 V, 

respectivamente, correspondendo a um ΔEp de 0,131 V. É de suma importância 

ressaltar que todos os testes realizados com o dispositivo eletroquímico 

desenvolvido para deteção da proteína Spike S1 são realizados com os três 

tipos de eletrodos totalmente impressos com os filamentos condutivos feitos em 

laboratório a base de CB.  

 

Figura 49. Voltametria cíclica registrada na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 

em KCl 0,1 mol L−1. Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: 

próprio autor. 

É possível observar na Figura 49 algumas diferenças de potencial de 

oxidação e redução do FcMeOH, devido ao uso de um pseudo referência 
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impresso em 3D. Porém, ΔEp de 0,131 V é semelhante ao ΔEp apresentado 

anteriormente na etapa de caracterização do material, estas pequenas 

diferenças podem ser atribuídas ao estilo de célula eletroquímica e ao eletrodo 

de referência utilizado. Ademais, o pico catódico é ligeiramente menor em 

intensidade em comparação com o pico anódico, mostrando uma razão entre a 

corrente de pico catódica e anódica de 1,07. Assim, a resposta do sensor na 

presença da sonda redox apresentou um comportamento quase reversível, 

comumente relatado na literatura para FcMeOH utilizando eletrodos impressos 

em 3D. Com isso, é possível observar que mesmo sem a aplicação de 

qualquer tratamento superficial, e a partir de apenas um simples processo de 

polimento mecânico é possível ancorar os materiais biológicos, uma vez que o 

sensor proposto apresentou uma resposta eletroquímica na presença do redox 

proposto. 

Para o monitoramento de cada etapa envolvida na produção do 

imunossensor e análise da proteína spike S1 foram realizadas analises por CV. 

Para tal, foi empregando uma solução de FcMeOH 1,0 mmol L−1 preparada em 

KCl 0,1 mol L−1, a uma velocidade de varredura de potencial de 50 mV s−1. Os 

voltamogramas foram registados após cada fase de preparação do biossensor, 

ligação do EDC:NHS, imobilização do anticorpo específico, bloqueio dos sítios 

não ligantes com BSA e a detecção da proteína spike S1 do vírus. A ligação 

direta do EDC:NHS à superfície do sensor foi possível devido à presença de 

grupos carboxílicos na superfície do sensor, previamente relatados na literatura 

[19,27]. A possibilidade de ligação covalente direta de EDC:NHS no eletrodo é 

de suma importância, pois evita etapas adicionais que envolvem modificação 

com outros materiais, economizando tempo na preparação do biossensor e 

fornecendo uma plataforma de biossensor mais simples e de menor custo 

(BEDUK et al., 2021). A Figura 50 apresenta as respostas voltamétricas obtidas 

bem como as correntes de pico de cada etapa realizada. 
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Figura 50. (a) Voltamogramas cíclicos obtidos na presença de FcMeOH 1,0 

mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1 após cada etapa de imobilização (linha preta) CB-

PLA, (linha verde) EDC:NHS, (linha azul) anticorpo, (linha roxa) BSA e (linha 

vermelha) detecção do antígeno na concentração de 1,0 nmol L-1. Velocidade 

de varredura de potencial: 50 mV s-1 e (b) respectivos valores de corrente de 

pico para cada etapa. Fonte: próprio autor. 

 

Na Figura 50 é possível observar os picos típicos de oxidação e redução 

da sonda redox. Quando as modificações foram ocorrendo na superfície do 

sensor CB-PLA, a corrente de pico diminuiu. Essa diminuição de corrente é 

causada pela deposição do material na superfície do CB-PLA, o que resultou 

em um “bloqueio” parcial dos sítios ativos do sensor eletroquímico. Além disso, 

na última etapa após a incubação de 1,0 nmol L−1 da proteína Spike S1 do 

vírus SARS-CoV-2, ocorreu um decaimento mais acentuado da corrente de 

pico, demonstrando a eficiência do sensor na detecção do antígeno de 

interesse, a partir da reação de interação proposta (antígeno-anticorpo). Assim, 

a partir da diferença de corrente de pico na ausência (e na presença de 

antígeno, é provável que seja possível correlacionar com a concentração de 

antígeno. 

Após a confirmação do sucesso da construção do imunossensor, foi 

realizada a otimização da etapa de imobilização do anticorpo na superfície do 

CB-PLA. A avaliação das demais etapas, como ligação e bloqueio de 

EDC:NHS com BSA, não foi realizada, pois são bem conhecidas e amplamente 
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relatadas na literatura com concentrações e tempos fixos, essas etapas não 

foram otimizadas (BRAZACA et al., 2021; OLIVEIRA et al., 2020). O EDC:NHS 

foi fixado em EDC 10,0 mmol L−1 e NHS 20,0 mmol L−1 em PBS 1x (pH = 7,4), 

e solução de BSA (1% m/v) em PBS 1x (pH = 7,4), com tempos de deposição 

de 1 hora e 30 minutos, respectivamente. A imobilização do anticorpo foi 

otimizada para duas variáveis, a concentração (µg mL−1) e o tempo de 

incubação (min) do anticorpo. Para isso foi utilizada a otimização multivariada 

CCD. Todas as respostas de corrente de pico utilizadas para a construção da 

resposta de superfície foram a diferença entre a corrente de pico do CB-PLA na 

presença e ausência de anticorpos. Para monitorar as diferenças de corrente 

(−ΔI), utilizou-se FcMeOH  1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 como sonda 

eletroquímica. A Figura 51 mostra a superfície de resposta obtida na 

otimização da concentração do anticorpo e do tempo de incubação. 

 

Figura 51. (a) Curva de nível e (b) Resposta superficial obtida para a 

otimização das variáveis: concentração de anticorpos (µg mL−1) e tempo de 

incubação (min) em função da variação da corrente na presença de anticorpo. 

 

A Figura 51 mostra que à medida que a concentração e o tempo de 

incubação do anticorpo aumentam, há um decaimento de corrente mais 

acentuado assim, observa-se uma maior variação de corrente. Porém, longos 

tempos de incubação não são favoráveis do ponto de vista de testes clínicos, 
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uma vez que o tempo de produção do sensor será maior, e aumentar 

indiscriminadamente a concentração de anticorpos aumenta o custo de 

produção do imunossensor. Além disso, um expressivo decaimento de corrente 

possivelmente sugere que há um maior “bloqueio” parcial dos sítios ativos. O 

bloqueio excessivo dos sítios ativos pode dificultar a análise, pois é necessário 

ter sítios ativos suficientes para monitorar as interações entre o receptor e o 

antígeno com a sonda redox proposta. Outro ponto a considerar é que o 

excesso de anticorpos na superfície do sensor, após se ligar a concentrações 

muito baixas de proteína, pode saturar a superfície e prejudicar o desempenho 

do imunossensor. Considerando isso, é possível observar que o tempo de 60 

min de incubação proporciona uma variação relativamente satisfatória na 

resposta de corrente (ΔI). Ademais, o estudo referente à concentração de 

anticorpos não foi satisfatório para indicar com precisão o melhor valor de 

concentração, porém foi possível selecionar uma faixa mais estreita de 

concentrações de anticorpos para avaliar a quantidade de anticorpo na 

presença do antígeno. Assim, utilizando o tempo de incubação selecionado, e 

para avaliar a resposta do imunossensor na presença do antígeno (proteína 

spike S1), foi realizada uma nova otimização da concentração de anticorpos 

utilizando otimização univariada após a incubação do antígeno.  

Para o estudo da concentração de Ab, foi utilizada uma concentração de 

antígeno de 1,0 nmol L−1, e o anticorpo foi avaliado nas concentrações de 1,2, 

1,4, 1,6 e 1,8 µg mL−1, utilizando um tempo de incubação de 60 minutos para o 

anticorpo e 30 minutos para o antígeno. Utilizando o valor de concentração que 

proporcionou melhor resposta, também foi avaliado o tempo de incubação do 

antígeno (30, 60, 90, 120, 150 e 180 min). Todas as etapas de otimização 

foram monitoradas por CV na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em KCl 0,1 

mol L−1. A Figura 52 mostra respostas de corrente de pico para otimização 

univariada da concentração de anticorpo na presença do antígeno e do tempo 

de incubação do antígeno. 
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Figura 52. Voltamogramas cíclicos registrados na presença de FcMeOH 1,0 

mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1 usando o imunossensor fabricado para (a) 

otimização da concentração de anticorpos (1,2; 1,4; 1,6 e 1,8 µg mL-1) e (b) 

otimização do tempo de incubação da proteína spike S1 (30; 60; 90; 120; 150 e 

180 min); Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s-1. Gráficos de coluna 

de barras para (a’) otimizações da concentração de anticorpos e (b’) tempo de 

incubação do antígeno. Fonte: próprio autor. 

 

Pode ser visto na Figura 52a que à medida que a concentração de 

anticorpos aumenta, há um aumento nos valores de -ΔI. Assim, a concentração 

de 1,8 µg L-1 de anticorpo foi escolhida para novos experimentos. Em relação 

ao tempo de incubação (Figura 52b), notou-se comportamento semelhante, 

onde o aumento do tempo de complexação entre o receptor (anticorpo) e o 

antígeno (proteína spike S1) proporcionou maior variação nos valores de 

corrente de pico. Porém, por mais de 60 min de incubação, o aumento nos 
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valores de -ΔI não é significativo, e o tempo de 60 min foi escolhido como o 

tempo ideal para a incubação do anticorpo na superfície do sensor. 

A partir das etapas otimizadas no preparado imunossensor proposto, o 

mesmo foi aplicado na detecção da proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2. 

Para isso, foi construída uma curva analítica variando a concentração do 

antígeno (0,01; 0,05; 0,1; 0,5; 0,75; 1,0; 1,5; 2,5; 3,5 e 4,5 nmol L−1). Cada 

concentração incubada foi monitorada usando CV na presença de FcMeOH 1,0 

mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1. A Figura 53 apresenta os voltamogramas obtidos 

para cada concentração analisada e a respectiva curva analítica obtida. 

 

 

Figura 53. Voltamogramas cíclicos registrados na presença de FcMeOH 1,0 

mmol L−1 em KCl 0,1 mol L−1 usando o imunossensor fabricado para 

concentrações crescentes de antígeno (0,01; 0,05; 0,1; 0,5; 0,75; 1,0; 1,5; 2,5; 

3,5 e 4,5 nmol L−1). Velocidade de varredura de potencial: 50 mV s−1. Fonte: 

próprio autor. 

 

De acordo com a Figura 53a, é possível observar que à medida que a 

concentração de antígeno aumenta há um decaimento de corrente 

proporcionalmente maior. Com isso, indicando que concentrações mais 

elevadas de antígeno proporcionaram mais bloqueio da superfície do eletrodo, 

dificultando a transferência de carga e diminuindo assim a corrente de pico. 

Diante disso, foi possível construir uma curva analítica com as concentrações 

0,01; 0,05; 0,1; 0,5; 0,75; 1,0; 1,5; 2,5; 3,5 e 4,5 nmol L-1 (Figura 53b). A 
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construção da curva analítica foi realizada a partir da coleta dos valores da 

corrente de pico anódica, pois proporcionou melhor linearidade que os valores 

da corrente de pico catódica (R2 = 0,817), o que foi considerado para estudos. 

A curva construída apresentou comportamento linear, com R2 de 0,997 para 

valores de corrente de pico anódico, demonstrando que o imunossensor 

proposto é capaz de responder linearmente a concentrações dentro da faixa de 

trabalho proposta. A equação da curva obtida foi -ΔI (µA) = 0,707 + Cantigen 

(nmol L−1) × 7,606. O LD e LQ foram calculados de acordo com o seguinte: 

LOD = 3,3 × DPintercept/s e LQ = 3 × LD, onde DP é o desvio padrão do 

intercepto da curva de calibração, e “s” é a sensibilidade (inclinação) da curva 

de calibração. Os valores LD e LQ calculados foram 2,7 e 8,9 pmol L−1, 

respectivamente. 

Foram realizados testes de reprodutibilidade da construção do 

imunossensor e estabilidade das análises. Para o teste de reprodutibilidade, 

foram construídos 5 imunossensores diferentes e as análises foram realizadas 

em cada biossensor na presença de 1,0 nmol L-1 do antígeno. Para o teste de 

estabilidade do imunossensor, foram realizadas 10 varreduras consecutivas no 

mesmo biossensor, na presença de 1,0 nmol L-1 do antígeno, que foram 

realizadas na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1. Os testes 

de reprodutibilidade e estabilidade apresentaram DPR de 3,75 e 1,34%, 

respectivamente. A Figura 54 mostra os resultados obtidos, nos quais os 

eletrodos foram mantidos em temperatura baixa (aproximadamente 3 °C), em 

um comportamento próprio dentro de um freezer e livres de umidade.  
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Figura 54. (a) Voltamogramas cíclicos obtidos com imunossensor 

eletroquímico na presença de FcMeOH 1,0 mmol L−1 em Kcl 0,1 mol L−1, para 

análise em diferentes dias (linha preta) dia 1; (linha vermelha) dia 5; (linha 

azul) dia 10; (linha rosa) dia 20; (linha verde) dia 25; e (linha roxa) dia 30. (b) 

gráfico de barras das respostas analíticas dos imunossensores em dias 

diferentes. Fonte: próprio autor. 

 

Como pode ser observado na Figura 54, a partir do décimo dia o perfil 

voltamétrico do sensor muda, o que pode estar relacionado ao fato de serem 

impressos em 3D e serem suscetíveis a mudanças de comportamento ao longo 

do tempo, uma vez que são produzidos a partir de materiais biodegradáveis e 

de baixo teor de carbono. Além disso, o decaimento da eficácia de análise do 

sensor durante longos períodos de tempo podem ser atribuída a perda da 

eficácia do material biológico utilizado para detecção da proteína de interesse. 

Porém, conforme a Figura 54, pode-se observar que por até 20 dias, mesmo 

com pequenas alterações nos perfis de resposta, os valores atuais 

permanecem estatisticamente estáveis (RSD = 2,3%). Além disso, após 20 dias 

a estabilidade do sensor diminui, com um decaimento de 13,3% do pico atual, 

com um RSD de 12,3%. 

As características analíticas obtidas com o imunossensor impresso em 

3D proposto foram comparadas com outros imunossensores relatados na 

literatura. A Tabela 13 apresenta algumas características de desempenho dos 

imunossensores eletroquímicos descritos na literatura. 



141 

 

Tabela 13. Imunossensores eletroquímicos relatados na literatura e suas 
características de desempenho. Fonte: próprio autor. 

Sensor Método Faixa linear (nmol L−1) LD (nmol L−1) Ref 

3D Au/G-PLA EISe 50,0 – 500,0 6,8 
(MUÑOZ; 

PUMERA, 2021) 

3D-printed gold 

micropillars 
EIS 0,001 – 20,0 0,0000169 

(AZAHAR ALI et 

al., 2021) 

3D-printed Gpt-

PLA 
CVf 5,0 – 75,0 1,36 

(STEFANO et 

al., 2021) 

Pt/BioPETb SWVg 0,0007 – 0,007 0,0007 
(BLASQUES et 

al., 2023) 

Immunosensor CV 30,0 – 150,0 2,53 
(LIUSTROVAITE 

et al., 2022) 

Immunosensor SWV 260,0 – 1040,0 260,0 
(MOJSOSKA et 

al., 2021) 

Co-TNT sensorc CAh 14,0 – 1400,0 0,7 
(VADLAMANI et 

al., 2020b) 

3D-printed CB-PLA CV 0,01 – 4,5 0,0027 Este trabalho 

aImunossensor eletroquímico impresso em 3D baseado em nanopartículas de 

ouro; bplatina/poli (tereftalato de etileno) de base biológica; csensor 

eletroquímico baseado em nanotubos de TiO2 funcionalizados com cobalto; 

despectroscopia de impedância eletroquímica; eVoltametria de Onda Quadrada; 

fVoltametria cíclica; gcronoamperometria. 

 

Na literatura é relatado diversos imunossensores eletroquímicos 

aplicados à detecção do vírus SARS-CoV-2, e na Tabela 13 estão descritos 

alguns exemplos. É possível inferir que o imunossensor apresentado neste 

trabalho alcançou boas características analíticas, comparáveis ao observado 

na literatura. Além disso, a possibilidade de exclusão de etapas na produção do 

imunossensor proposto torna-a mais simples, facilitando o preparo e não 

necessitando de operadores especializados para produção. É importante 

ressaltar que para o desenvolvimento do presente imunossensor não foi 

necessário modificar a superfície com partículas metálicas ou materiais 

similares. Ademais, o imunossensor foi otimizado utilizando o método 
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multivariado e procedimentos univariados. A resposta do imunossensor 

apresentado neste trabalho pode ser considerada excelente, pois eliminar 

etapas de modificação e manter boas características analíticas é fundamental 

para a criação de testes clínicos mais robustos e com alto potencial de 

utilização. Neste contexto, a otimização multivariada mostrou-se altamente 

eficaz, indicando parâmetros operacionais ideais e permitindo que o 

imunossensor funcione em todo o seu potencial. Outro ponto crucial a destacar 

é que o imunossensor proposto tem CB como material condutor base, que é 

barato se comparado a outros como grafeno, grafite e platina, comumente 

relatados para a fabricação de imunossensores. Diante disso, o imunossensor 

eletroquímico proposto é uma alternativa viável para centros de análises 

clínicas, pois é construído de forma fácil, direta e automatizada a partir da 

tecnologia de impressão 3D, e a plataforma proposta requer apenas um 

pequeno volume de amostra para realizar as análises (100 µL). 

Para demonstrar a eficiência do imunossensor impresso em 3D, foi 

realizada a análise de amostras reais e sintéticas. Para isso, amostras de soro 

humano e saliva sintética foram fortificadas com três concentrações conhecidas 

(0,05, 0,1 e 1,0 nmol L-1) do antígeno e posteriormente incubadas na superfície 

do eletrodo. A Figura 55 apresenta os valores de recuperações obtidos para 

todas as amostras analisadas. 
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Figura 55. Gráfico de barras da resposta de recuperações em porcentagem do 

antígeno em amostras de soro humano (a) e saliva sintética (b). 

Concentrações: amostras 1, 2 e 3; 0,05; 0,1 e 1,0 nmol L-1, respectivamente. 

Fonte: próprio autor. 

 

Os valores de recuperação obtidos variaram de 92,0 a 105,0%, 

inferindo-se que todas as análises realizadas não apresentaram efeito matriz 

significativo. Além disso, de acordo com os testes realizados nas amostras, o 

sensor pode se apresentar como uma alternativa viável e prática para testes 

clínicos. A utilização da tecnologia de impressão 3D para fornecer a plataforma 

completa é um diferencial, pois permite o design exatamente como. Deste 

modo, atribuindo características importantes aos dispositivos point-of-care, 

como a miniaturização, que permite a utilização de baixas quantidades de 

amostras, portabilidade ao sistema e a adaptabilidade dos materiais, seja 

atribuindo baixo custo, flexibilidade/rigidez, ou mesmo materiais melhorados. 

Em relação aos materiais, a possibilidade de obtenção de filamentos 

condutores para impressão 3D em laboratório é um diferencial visto que é 

eliminada a necessidade de importação de filamentos condutores, que em 

alguns casos é difícil. Além disso, diferentes materiais podem ser empregados 

para atribuir características variadas ao sensor final. Neste caso, utilizou-se CB 

para atribuir baixo custo, tornando a plataforma proposta muito acessível, dada 

a elevada importância da testagem para o vírus SARS-CoV-2. 
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10. Conclusão 

A produção de um filamento condutivo a partir de CB como material 

condutor foi alcançado com sucesso. O filamento proposto apresentou 

características eletroquímicas melhoradas como sensor eletroquímico quando 

comparado ao filamento baseado em CB comercialmente disponível devido ao 

seu carregamento de CB mais elevado e otimizado. Assim, foi possível obter 

filamentos condutores com 28,5% em massa de CB, o que representa um 

aumento de aproximadamente 7% em comparação ao filamento comercial. 

Este aumento, em termos de material condutor total, representa 30% a mais de 

CB utilizado (considerando apenas a massa do material condutor como 100%), 

o que levou a um desempenho eletroquímico superior. Os eletrodos impressos 

em 3D com o filamento feito em laboratório CB-PLA apresentaram uma ótima 

resposta eletroquímica sem procedimentos de ativação de superfície. 

Entretanto, em contrapartida ao filamento de grafite apresentado no capítulo11 

anterior, o mesmo mostra que a reação de remoção do PLA da superfície 

melhora de forma significativa o desempenho dos eletrodos. Diante disso, o CB 

demonstrou ser um ótimo material condutor para produção dos filamentos, 

agregando boa performance eletroquímica com suas características de baixo 

custo e alta disponibilidade. 

A partir dos eletrodos produzidos com filamentos feito em laboratório a 

base de CB foi possível construir com sucesso um imunossensor 

eletroquímico, baseado na ligação covalente diretamente na superfície do 

eletrodo, para a detecção de proteína spike S1. O imunossensor apresentou 

resultados satisfatórios com baixo LOD de 2,7 pmol L-1 e alta sensibilidade 

(7,606 µA nmol-1 L). Os valores de recuperação adequados nas amostras 

propostas (soro humano e urina sintética) variaram de 92,0 a 105,0%, 

demonstrando boa aplicabilidade e nenhum efeito de matriz significativo. Diante 

disso, o imunossensor impresso em 3D desenvolvido neste capítulo vincula as 

qualidades da impressão 3D com as dos sensores eletroquímicos. Além disso, 

o sensor produzido é portátil e aplicado inteiramente com equipamentos 

portáteis. Desta forma, o presente imunossensor pode ser empregado como 
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alternativa aos testes existentes, podendo ser aplicado in loco, de forma 

simples, porém rápida. 
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Capitulo 6 

 

Dispositivo eletroquímico de alvo duplo fabricado totalmente impresso 

em 3D para detecção de proteína A29 e DNA do vírus varíola dos 

macacos  
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11. Experimental 

11.1 Reagentes e soluções 

Todos os produtos químicos utilizados neste trabalho eram de grau 

analítico e as soluções foram preparadas com água ultrapura com resistividade 

elétrica igual ou superior a 18,0 MΩ cm proveniente de um sistema de 

purificação de água Milli Q da Millipore® (MA, EUA). Cloreto de potássio (99% 

m/m), FcMeOH (97% m/m), albumina de soro bovino (BSA) da Fisher 

Chemical™ (Hampton, EUA), N-(3-dimetilaminopropil)-N'- etilcarbodiimida 

cloridrato (EDC) (98% m/m) e N-hidroxisuccinimida (NHS) (98% m/m), 

adquiridos da Sigma-Aldrich® (St. Louis, EUA), foram empregados na 

construção e avaliação eletroquímica do imunossensor e genossensor. O soro 

humano foi obtido da Sigma-Aldrich® (St. Louis, EUA). Etanolamina (>99% v/v) 

e PBS 1x foram preparados a partir de uma mistura de cloreto de sódio (99% 

m/m, da Vetec®) (137 mmol L-1), cloreto de potássio (2,7 mmol L-1), sódio 

fosfato dibásico (10 mmol L-1) e dihidrogenofosfato de potássio (1,8 mmol L-1, 

da Vetec®). Para o imunossensor, foram utilizados uma proteína MKPV A29 

recombinante (antígeno) e um anticorpo MKPV A29, ambos adquiridos da Sino 

Biological (Wayne, EUA). Para o genossensor foram obtidas duas sequências 

de DNA (EXXTEND®, Paulínia, Brasil): sequência de captura (amino C6 – 

AGACAACATAGATTACGGCTT) e alvo (AAGCCGTAATCTATGTTGTCT). 

 

11.2 Aparelhos e medições eletroquímicas 

Todos os testes eletroquímicos foram realizados utilizando um 

potenciostato portátil μSTAT i-400 (Metrohm DropSens®, Espanha) controlado 

por um computador, com sistema operacional Windows 10® (processador Intel 

core I5 e 8,0 GB de RAM), utilizando o software Dropview 8400®. Para 

impressão das estruturas e eletrodos foi utilizada uma impressora 3D Sethi3D 

S3 (Campinas, Brasil), com auxílio do software Simplify 3D™. Uma extrusora 

Filmaq3D® (Curitiba, Brasil) foi utilizada para a extrusão dos compósitos, 

produzindo os filamentos. As análises de MEV foram realizadas utilizando um 

equipamento Thermo Fisher Scientific modelo Prisma E. As caracterizações 
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eletroquímicas foram realizadas utilizando a técnica voltamétrica cíclica. A 

análise espectroscópica no infravermelho com transformada de Fourier (FTIR) 

foi realizada usando um espectrofotômetro Tensor II (Bruker) e as imagens do 

ângulo de contato foram obtidas usando um aparelho feito em laboratório, 

lançando uma gota de água deionizada no eletrodo de superfície. 

 

11.3 Produção de filamentos reciclados e eletrodos CB-rPLA 

Os eletrodos empregados neste trabalho foram fabricados a partir de um 

filamento compósito feito em laboratório composto por 65% em massa de PLA, 

25% em massa de CB (Super P®, >99%) da Fisher Scientific® (Loughborough, 

Reino Unido) e 10% em massa de óleo de mamona da Merck (Gillingham, 

Reino Unido) com base em trabalhos já descritos na literatura (Crapnell et al., 

2023a) O óleo de mamona tem como função conferir característica “plástica” ao 

filamento e aumenta flexibilidade do mesmo. A célula eletroquímica foi 

projetada em forma de “caixa” com tampa quadrada, sendo a tampa com 

entrada para 4 eletrodos, os eletrodos de trabalho, de referência e contra 

eletrodo. A Figura 56 apresenta uma representação esquemática da célula 

eletroquímica completa. A base da célula eletroquímica foi impressa em 

polímero não condutor (ABS), com volume interno de 1 cm3, necessitando de 

apenas 500 µL de soluções por análise. Os sensores foram projetados em 

formato de “pistão”, o que possibilita um encaixe fácil e firme na tampa da base 

eletroquímica. Os sensores tem 1,5 cm de altura, superfície de análise de 5,0 

mm2 de diâmetro e área total de 19,6 mm2. Para evitar que a solução entre em 

contato com outras partes do sensor além da superfície, ela é completamente 

isolada com esmalte incolor e não condutor. 
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Figura 56. Esquema representativo da célula eletroquímica e suas medidas. 

Design dos sensores impressos em forma de pistão e suas respectivas 

dimensões; célula eletroquímica composta por uma caixa para armazenamento 

da solução a ser analisada e tampa com quatro entradas para os sensores 

eletroquímicos com distancias equivalente entre os sensores. Fonte: próprio 

autor. 

 

11.4 Preparação de imunossensor e genossensor 

Para preparar o imunossensor, inicialmente, os anticorpos (anti-A29) do 

MKPV foram ligados covalentemente à superfície do eletrodo de trabalho 1 

(ET1), utilizando 20 µL de uma solução contendo EDC:NHS 10,0 e 20,0 mmol 

L-1, respectivamente em PBS 1× (pH = 7.4) como mocelula de crosslink para os 

anticorpos. A solução (EDC:NHS) foi colocada diretamente na superfície do 

eletrodo e deixada em repouso por 60 min, seguida de 60 min de imobilização 

de 1,0 µg L-1 do anticorpo MKPV (20 µL) em PBS 1 × (pH = 7,4). A etapa 

específica de ancoragem do anticorpo na superfície do sensor foi totalmente 

otimizada por experimentos univariados. Para tanto, o tempo de deposição e a 

concentração de anticorpos foram otimizados, variando de 30 a 150 min e 0,5 a 
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20,0 µg L-1, respectivamente. Para a última etapa da construção do 

imunossensor, 20 µL de solução de BSA (1% p/v) em PBS 1x (pH = 7,4) foram 

realizados e incubados por 30 min para bloquear quaisquer locais de interação 

disponíveis no CB-rPLA. O eletrodo foi enxaguado após cada etapa com PBS 

1× e seco ao ar. Depois disso, o imunossensor estava pronto para a detecção 

da proteina A29 do MKPV. 

Para preparar o genossensor na superfície do eletrodo de trabalho 2 

(ET1), o EDC:NHS foi inicialmente imobilizado na mesma concentração 

utilizada anteriormente, com um tempo de 75 min. Em seguida, o DNA de 

captura foi imobilizado na concentração 6,0 µmol L-1 e tempo de imobilização 

de 15 min, em solução contendo o bloqueador/espaçador etanolamina na 

concentração de PBS 1× 0,12 mmol L-1 (pH = 7,4). A etapa de imobilização da 

captura de DNA também foi otimizada, variando o tempo (min) e a 

concentração (µmol L-1) de 1,0 a 10,0 e 15 a 105, respectivamente. Assim, foi 

possível obter um genossensor específico para detecção do DNA alvo do 

MKPV. Um esquema ilustrativo de cada etapa pode ser visto na Figura 57. 
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Figura 57. Representação das etapas de modificação dos biossensores. (ET1) 

sensor sem modificação, adição de EDC:NHS, anticorpo, bloqueio com BSA e 

detecção do antígeno. (ET2) sensor sem modificação, adição do EDC:NHS, 

DNA de captura e hibridização do DNA alvo para análise. Fonte: próprio 

autor. 

 

12. Resultado e discussão 

A produção de sensores impressos em 3D utilizando filamentos 

condutores flexíveis pode apresentar algumas irregularidades na superficie. 

Diante disso, para formar uma superfície mais lisa e reprodutível, todos os 

eletrodos produzidos passam por um processo de polimento completo para 

homogeneizar a superfície, garantindo maior reprodutibilidade das respostas 

analíticas. Uma comparação da morfologia da superfície antes e depois do 

processo de polimento pode ser vista através das imagens de MEV, 

apresentadas na Figura 58. 
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Figura 58. Imagens de MEV da superfície do eletrodo (a) antes do polimento e 

(b) após o polimento em diferentes magnitudes de amplificação. (a-a' e B'-B') 

amplificação de 31× e 1000×, respectivamente. (c) Espectros FTIR para CB-

rPLA e (d e d') imagem do ângulo de contato para eletrodo não polido e polido, 

respectivamente. Inserte: imagens reais do sistema multiplex impresso em 3D. 

Fonte: próprio autor. 

 

Na Figura 58a, é possível observar a superfície do eletrodo impressa, 

que é composta por diversas irregularidades. Após a amplificação (Figura 58a'), 
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o sensor apresenta irregularidade superficial significativa, indicando uma 

rugosidade possivelmente maior em comparação com o eletrodo polido. 

Porém, como nenhum tratamento específico é aplicado, grande parte dessa 

rugosidade pode ser atribuída ao revestimento rPLA do filamento, que é o 

material predominante nele. Após o polimento do sensor (Figura 58b), é 

possível observar uma superfície mais uniforme em toda a sua área, este 

comportamento também observado na Figura 58b'. Embora o sensor polido 

possa parecer menos rugoso, é crucial observar que o polimento não apenas 

proporciona uma superfície mais lisa, mas também é capaz de remover o 

excesso de rPLA da superfície, permitindo a geração de respostas analíticas 

reprodutíveis e melhoradas, conforme bem relatado na literatura (Cardoso et 

al., 2018).  

No espectro FT-IR (Figura 58c) é possível observar vários grupos 

funcionais entre 1080 e 1800, representando diferentes ligações como grupos 

carboxílicos, carbonílicos e oxigenados. Essas respostas são esperadas em 

sensores produzidos a partir de filamentos compostos por PLA, uma vez que 

tais ligações são provenientes do PLA presente no material (dos Santos et al., 

2019; Stefano et al., 2021; Weng et al., 2013). Além disso, é importante 

destacar que os grupos carboxílicos permitem a produção de biossensores 

covalentes, sem a necessidade de intermediários (Layqah e Eissa, 2019; Silva 

et al., 2022). Na Figura 58d-d' são apresentadas as imagens do ângulo de 

contato. É possível observar que a superfície possui característica hidrofílica 

(ângulo < 90º), tanto nos eletrodos não polidos quanto nos eletrodos polidos 

(da Silva et al., 2020). A ligeira alteração nos valores do ângulo de contato da 

gota no eletrodo polido (de 60 para 54º) pode ser atribuída à possível remoção 

do excesso de PLA da superfície e exposição do CB. 

O perfil voltamétrico dos sensores eletroquímicos impressos em 3D foi 

caracterizado através da aplicação de CV na presença de uma sonda redox 

(FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1). Experimentos de CV foram 

conduzidos em 10 sensores distintos para avaliar a reprodutibilidade de sua 

produção usando tecnologia de impressão 3D. A Figura 59 apresenta a 

resposta voltamétrica dos 10 sensores diferentes. Os valores de corrente de 
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pico para processos anódicos e catódicos medindo 43,5 ± 1,3 e 28,6 ± 0,8 µA, 

respectivamente. A separação entre os picos anódico e catódico (ΔEP) foi de 88 

± 1 mV, com picos de oxidação e redução ocorrendo em aproximadamente 

+0,112 e 0,024 V, respectivamente. Este comportamento sugere um processo 

quase reversível. Além disso, estes resultados indicam um alto nível de 

reprodutibilidade na produção de sensores eletroquímicos, destacando que a 

combinação de tecnologia de impressão 3D e filamentos feitos em laboratório à 

base de CB e rPLA reciclado pode produzir sensores de alta qualidade. 

 

Figura 59. Voltamogramas cíclicos registrados com diferentes eletrodos (n = 

10) em solução contendo FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1. Velocidade 

de varredura de potencial: 50 mV s-1. (b) Gráficos de barras para valores de 

corrente de pico anódico de diferentes sensores em triplicado (n = 3). Fonte: 

próprio autor. 

 

A área eletroquimicamente ativa dos sensores foi determinada através 

da realização de medidas de CV, com velocidade de varredura de potencial 

variando de 10 a 100 mV s-1 na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1  em KCl 0,1 

mol L-1. A Figura 60 apresenta os voltamogramas obtidos e o respectivo gráfico 

da corrente de pico em função da raiz quadrada da velocidade de varredura de 

potencial. Na Figura 60, é observável que à medida que a velocidade de 

varredura de potencial aumenta, as correntes de pico anódica e catódica 

aumentam proporcionalmente. A Figura 60b mostra o comportamento linear 

entre a corrente de pico e a raiz quadrada da velocidade de varredura de 
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potencial, com as curvas exibindo valores de R2 próximos a 1, indicando um 

processo predominantemente definido pela difusão das espécies. 

Considerando estes resultados, a área eletroquimicamente ativa foi calculada 

utilizando a equação de Randles-Ševčík para processos quase reversíveis 

(Ferrari et al., 2018). A área eletroquimicamente ativa calculada foi de 36,7 

mm2. Este valor é consideravelmente superior à área geométrica do eletrodo 

(19,6 mm2), indicando uma rugosidade da superfície, que pode servir como 

sítio ativo para os processos redox. 

 

Figura 60. Voltamogramas cíclicos registrados em uma solução contendo 

FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L-1, em valores crescentes de velocidade 

de varredura de potencial (10 a 100 mV s-1). (b) Gráfico da corrente de pico em 

função da raiz quadrada da velocidade de varredura de potencial. Fonte: 

próprio autor. 

 

Os eletrodos impressos em 3D são predominantemente compostos de 

rPLA, que é um polímero rico em carboxila. Esses grupos carboxila são ideais 

para servir como ligantes para EDC:NHS, permitindo posteriormente a 

produção de biossensores eletroquímicos altamente específicos sem a 

necessidade de modificações envolvendo partículas metálicas ou outros 

compostos para imobilizar o agente biológico responsável pelo 

bioreconhecimento do analito alvo de interesse. Nesse contexto, foi possível 

fabricar um imunossensor (ET1) e um genossensor (ET2) nos eletrodos de 

trabalho propostos do dispositivo eletroquímico impresso em 3D.  
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Foram produzidos imunossensores e genossensores específicos para 

determinação de MKPV e as respostas foram monitoradas por CV. A Figura 61 

descreve o passo a passo da produção e as respostas eletroquímicas dos 

biossensores ET1 e ET2. Para tanto, FcMeOH 1,0 mmol L˗1 em KCl 0,1 mol L˗1 

empregada em conjunto com a técnica CV para monitorar cada estágio. 

Durante cada etapa de modificação do sensor, uma deposição de material 

camada por camada foi realizada na superfície do sensor. Estas camadas 

“bloquearam” parcialmente a superfície do sensor e reduzem a resposta 

analítica na presença da sonda redox. Consequentemente, foi possível estimar 

o sucesso de cada etapa com base na diminuição da corrente de pico anódica 

observada em cada etapa. 

 

Figura 61. Voltamogramas cíclicos obtidos com ET1 e ET2 em FcMeOH 1,0 

mmol L˗1 em KCl 0,1 mol L˗1. (a) Etapas do ET1: (•) CB-rPLA; (•) EDC:NHS; (•) 

Ab; (•) BSA e (•) detecção de antígeno MKPV 0,01 µmol L-1. (b) Etapas do ET2: 

(•) CB-rPLA; (•) EDC:NHS; (•) DNA alvo + bloqueado e (•) detecção de 1,0 

µmol L-1 de DNA alvo MKPV. (a’) e (b’) gráfico de barras das correntes de pico 
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anódica obtidas em cada etapa realizada do imunossensor e genossensor. 

Velocidade de varredura de potencial 50 mVs-1. Fonte: próprio autor. 

 

Na Figura 61 é possível observar que à medida que as etapas de 

modificação envolvidas na fabricação do imunossensor ET1 (EDC:NHS; Ab e 

BSA) são executadas, a corrente de pico anódica de ET1 apresenta uma ligeira 

diminuição. Essa diminuição fica evidente na Figura 61a’, que apresenta os 

valores de corrente de pico anódico obtidos em cada estágio. Este 

comportamento está diretamente associado ao efeito de “bloqueio” parcial 

causado pelos compostos depositados na superfície. Além disso, na presença 

do analito (proteína/antígeno MKPV), também ocorre uma diminuição na 

corrente de pico anódica, indicando que o imunossensor desenvolvido é capaz 

de detectar com sucesso o antígeno MKPV. 

Em relação ao genossensor desenvolvido no ET2 (Figura 61b), pode-se 

observar o mesmo padrão, onde a corrente de pico anódica diminui à medida 

que as modificações são realizadas (Figura 61b’), demonstrando o sucesso na 

execução das etapas. Além disso, o sensor apresentou especificidade e foi 

capaz de detectar o DNA alvo do MKPV. Porém, o genossensor foi preparado 

com uma etapa a menos em comparação ao imunossensor, pois a etapa de 

ancoragem da captura de DNA foi realizada simultaneamente ao composto 

bloqueador.  

Além de monitorar as etapas de modificação e detecção através da 

técnica CV, também foi empregada a técnica de EIS. A Figura 62 apresenta os 

resultados do EIS obtidos em cada etapa da construção do imunossensor e do 

genossensor. É observável que à medida que a modificação da superfície é 

realizada em ET1 (Figura 62a) e ET2 (Figura 62b), a Rct dos sensores 

aumenta. Este aumento está diretamente relacionado ao efeito de bloqueio 

parcial dos materiais ancorados na superfície do sensor. No ET1, o valor de 

Rct para CB-rPLA puro foi de 40,1 Ω, enquanto o valor para o imunossensor 

totalmente construído na presença de 0,01 µmol L-1 do antígeno sobe para 

2.231,2 Ω. No ET2, o valor inicial de Rct foi de 42,1 Ω, e após a hibridização 
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com o DNA alvo aumentou para 2.431,8 Ω. Esses resultados corroboram com 

os achados do estudo CV, demonstrando que a construção dos biossensores e 

a detecção dos analitos alvo ocorrem com sucesso. 

 

Figura 62. Gráficos de Nyquist obtidos na construção do (a) imunossensor e (b) 

genossensor. Inserte’: circuito equivalente empregado. Potencial aplicado 0,08 

V. Fonte: próprio autor. 

 

Após a construção de ambos os biossensores, diversas otimizações 

foram realizadas cada parâmetro estudado utilizando uma solução FcMeOH 

1,0 mmol L˗1 em KCl 0,1 mol L˗1 para melhorar o desempenho da plataforma. 

Os parâmetros para as etapas de ancoragem e bloqueio com EDC:NHS e BSA 

foram mantidos fixos, incluindo concentração e tempo de modificação. No 

entanto, o tempo de modificação e as concentrações do anticorpo em ET1 e do 

DNA de captura em ET2 foram otimizados. Inicialmente, o tempo de deposição 

para modificação do Ab e DNA de captura dos sensores foi otimizado. O tempo 

de deposição para Ab variou de 30 a 150 min, e para captura de DNA variou de 

15 a 105 min. Posteriormente, as concentrações destes compostos foram 

otimizadas. A concentração de Ab variou de 0,5 a 20,0 µg L-1, e a concentração 

de captura de DNA variou de 1,0 a 10,0 µmol L-1. Para monitorar a eficiência 

dessas modificações, todas as respostas foram obtidas em relação à detecção 

dos analitos alvo, que foram 0,5 e 10,0 µmol L-1 de antígeno MKPV e DNA alvo, 

respectivamente. A Figura 63 apresenta as respostas obtidas durante a etapa 

de modificação dos biossensores ET1 e ET2. 
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Figura 63. Gráficos de barras das respostas às otimizações da etapa de 

modificação do biossensor com anticorpo e captura de DNA do MKPV. (a-a’) 

otimização da concentração (0,5 a 20 µmol L-1) e tempo de ancoragem (30 a 

120 min) do anticorpo na superfície do imunossensor (WE1). (b-b’) otimização 

da concentração (1,0 a 10,0 µmol L-1) e tempo (15 a 105) de captura de DNA 

na superfície do genossensor (WE2). Respostas obtidas em função da 

resposta eletroquímica na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol 

L-1. Resposta eletroquímica obtida após análise do antígeno 0,5 e 10,0 µmol L-1 

e DNA alvo. Velocidade de varredura de potencial 50 mV s-1. Fonte: próprio 

autor. 

 

Em relação à concentração de Ab para a modificação de ET1 (Figura 

63a), a resposta analítica aumentou significativamente na concentração de 1,0 

µg L-1 e estabilizou em 5,0 µg L-1, com níveis de corrente semelhantes para 
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ambos. Porém, observa-se uma diminuição significativa nas concentrações de 

10,0 e 20,0 µg L-1, o que pode ser devido ao excesso de material depositado na 

superfície. A grande quantidade de material durante a modificação pode ter 

prejudicado a resposta do sensor. Consequentemente, a concentração de 1,0 

µg L-1 de Ab foi escolhida como ótima, pois não há diferença significativa entre 

a resposta de 1,0 µg L-1 e 5,0 µg L-1 de Ab. Como mostrado na Figura 63a’, à 

medida que o tempo de modificação com Ab (ET1) aumentou, a resposta na 

presença do antígeno do vírus também aumentou. No entanto, além dos 60 

minutos, o aumento na resposta não foi substancial e o erro de medição 

aumentou. Portanto, 60 min foi considerado o tempo ideal de modificação, pois 

proporciona uma boa resposta analítica e um tempo de modificação 

relativamente curto. 

Na Figura 63b é possível observar que à medida que a concentração de 

DNA de captura aumenta a resposta analítica aumenta até atingir 

concentrações de até 6,0 µmol L-1 e posteriormente diminui. Portanto, a 

concentração de 6,0 µmol L-1 foi escolhida como ótima. Na Figura 63b', o 

aumento no tempo de modificação para o DNA de captura proporcionou uma 

diminuição na resposta analítica. Este resultado é excelente, pois o tempo de 

modificação mais curto produz a melhor resposta analítica. Assim, foram 

escolhidos 15 min para a imobilização da captura do DNA. Portanto, para a 

construção do ET1 foi utilizado o tempo de modificação de 60 min e 1,0 µg L-1 

de Ab para o desenvolvimento do imunossensor, enquanto para o ET2 foi 

utilizado um tempo de modificação de 15 min e 6,0 µmol L-1 de DNA de captura 

para construção do genossensor. 

Após a otimização da etapa de modificação com compostos de 

bioreconhecimento (Ab e DNA) nos sensores ET1 e ET2, o tempo de ligação 

receptor-analito para detecção dos analitos alvo foi ajustado. Para tanto, o 

tempo de reconhecimento do analito variou de 30 a 150 min para 

reconhecimento da proteína A29 e de 15 a 120 min para detecção do DNA alvo 

do vírus MKPV. A Figura 64 apresenta os resultados obtidos para ambas as 

otimizações. Para ET1 (Figura 64a), o tempo para realizar o bioreconhecimento 

da proteína A29 aumentou a resposta analítica à medida que o tempo de 
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ligação aumentou. Porém, além dos 90 minutos, a resposta não aumenta 

significativamente e, portanto, 90 minutos foi escolhido como o tempo ideal. No 

sensor ET2 (Figura 64b), a resposta analítica máxima é alcançada em um 

tempo de hibridização de 30 min e diminui progressivamente à medida que o 

tempo é prolongado. Consequentemente, o tempo de hibridização de 30 min foi 

escolhido como ideal para a análise do DNA alvo do vírus MKPV.  

 

Figura 64. Voltamogramas cíclicos para otimizar a hibridização do antígeno e 

DNA alvo com a superfície do imunossensor e genossensor, respectivamente. 

Voltamogramas na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 0,1 mol L- (a) 

variando tempo de hibridização de 30 a 150 min, concentração de antígeno de 

0,5 µmol L-1. (b) genossensor variando tempo de hibridização de 15 a 120 min, 

concentração do DNA alvo 10,0 µmol L-1. (a’-b’) gráfico de barras para resposta 

analítica na análise dos analitos de interesse em função da variação do tempo. 

Velocidade de varredura de potencial 50 mV s-1. Fonte: próprio autor. 
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Após as otimizações realizadas para construção dos biossensores ET1 e 

ET2, foram construídas duas curvas de calibração para obtenção dos 

parâmetros analíticos do imunossensor eletroquímico e do genossensor. 

Concentrações do antígeno variando de 0,01; 0,1; 0,25; 0,5; 0,75 a 1,0 µmol 

L˗1, e para o DNA alvo variando de 0,1; 1,0; 5,0; 10,0; 15,0 a 20,0 µmol L ˗1 

foram utilizados para criar as curvas de calibração do imunossensor e 

genossensor, respectivamente. A Figura 65 apresenta os resultados obtidos 

para ambas as curvas de calibração construídas utilizando ET1 e ET2. Um 

fator importante é ressaltar-se, é que com a otimização dos parâmetros de 

construção dos biossensores, os perfis voltametricos dos mesmos podem 

sofrer pequenas alterações em comparação a etapa de monitoramento das 

modificações realizadas nos biossensores (Figura 61). 

 

Figura 65. Voltamogramas cíclicos obtidos com sensores ET1 e ET2. (a) ET1: 

variando a concentração de antígeno de 0,01 a 1,0 µmol L˗1; (b) ET2: variando 

a concentração de DNA alvo de 0,1 a 20,0 µmol L˗1. Curvas de calibração para 

(a’) ET1 e (b’) ET2, obtidas para variações na concentração do analito em 
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função de -ΔI. Velocidade de varredura de potencial de 50 mV s˗1. Respostas 

obtidas na presença de FcMeOH 1,0 mmol L˗1 em KCl 0,1 mol L˗1. Fonte: 

próprio autor. 

 

Como pode ser observado na Figura 65, à medida que as concentrações 

dos analitos aumentam tanto em ET1 quanto em ET2, a corrente anódica 

diminui proporcionalmente. Consequentemente, foi possível construir curvas 

analíticas baseadas na correlação entre a concentração da proteína A29 e o 

DNA alvo do MKPV em relação a queda da corrente analitica. Neste contexto, 

ambas as curvas obtidas exibiram excelente linearidade, com R2 > 0,99, 

demonstrando que dentro da faixa linear proposta, os biossensores podem 

gerar respostas analíticas altamente precisas. Para ET1, foi obtida a seguinte 

equação linear: -ΔI (µA) = 3,18 + 11,42 × Catígeno (µmol L˗1), enquanto ET2 

forneceu a equação: -ΔI (µA) = 2,85 + 0,75 × Calvo (µmol L˗1). Os valores do LD 

foram calculados com base na equação 10 × SDintercept/Slope. Com isso, os LD 

obtidos para o imunossensor e genossensor foram 0,0029 e 0,027 µmol L˗1, 

respectivamente. 

Testes de reprodutibilidade e repetibilidade foram realizados tanto para 

imunossensor quanto para genossensor. A reprodutibilidade foi avaliada 

através da construção de cinco biossensores distintos de cada tipo e testada 

contra a análise de 0,5 e 10,0 µmol L˗1 de antígeno e alvo, respectivamente. Os 

biossensores exibiram valores de DPR de 6,31% e 5,63% para o imunossensor 

e genossensor, respectivamente. Quanto ao teste de repetibilidade, o mesmo 

biossensor foi testado cinco vezes em relação à resposta analítica a 0,5 e 10,0 

µmol L˗1 de antígeno e alvo, respectivamente. Para isso, os sensores ET1 e 

ET2 foram modificados para construção dos biossensores, e foram realizadas 

as análises dos analitos do vírus alvo. Posteriormente, os mesmos sensores 

foram polidos até que todo o material depositado nos sensores fosse 

completamente removido, criando uma superfície renovada. Em seguida, os 

biossensores foram reconstruídos, e a análise foi repetida para observar a 

repetibilidade da construção do biossensor no mesmo sensor. Este processo 

completo foi repetido cinco vezes. A repetibilidade dos biossensores 
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apresentou valores de DPR de 4,18% e 3,87% para o imunossensor e 

genossensor, respectivamente. Portanto, os sensores impressos em 3D 

apresentam uma superfície satisfatória para a produção dos biossensores 

propostos com boa repetibilidade e reprodutibilidade, tornando-os promissores 

para a construção de biossensores. A Tabela 14 resume as principais 

características analíticas obtidas para os sensores ET1 e ET2. 

 

Tabela 14. Resumo das características analíticas dos biossensores ET1 e ET2. 
Fonte: próprio autor. 

Parâmetros Imunossensor Genossensor 

Faixa linear (µmol L˗1) 0,01 – 1,0 0,1 – 20,0 

Slope (µA mol˗1 L) 11,42 0,75 

LD (µmol L˗1) 0,0029 0,027 

LQ (µmol L˗1) 0,0093 0,089 

DPR Repetibilidade (n = 5) 4,18% 3,87% 

DPR Reprodutibilidade (n = 5) 6,31% 5,63% 

 

Na literatura a relato de diferentes tipos de métodos e técnicas para 

detecção do MKPV, principalmente da proteína A29. Neste contexto, a Tabela 

15 apresenta alguns métodos e características de desempenho para detecção 

da proteína A29. 
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Tabela 15. Métodos de detecção e características de desempenho para 
detecção da proteína A29. Fonte: próprio autor. 

Método Faixa linear (ng mL˗1) LD (ng mL˗1) Ref. 

Imunossensor 

eletroquímico 
0,00001 – 100,0 0,0000003 

(DE LIMA et al., 

2023) 

Colorimétrico 

fluorescência 
0,005 – 100,0 

0,1 

0,0024 

(WANG et al., 

2023) 

Colorimétrico 

Raman 
0,001 – 100,0 

0,2 

0,002 
(YU et al., 2023) 

Imunossensor 

eletroquímico 
110,00 – 11000,0 30,7 Este trabalho 

 

De acordo com a Tabela 15, na literatura científica, existe apenas um 

relato de sensor eletroquímico para detecção de MKPV. Lima et al., 2023 (DE 

LIMA et al., 2023) desenvolveram um biossensor eletroquímico a partir de 

sensores de papel fabricados com laser de CO2 e modificados com 

nanoestruturas de ouro para detectar a proteína A29. O biossensor apresentou 

LD de 0,3 fg mL˗1. Ademais, existem algumas metodologias baseadas em 

outros métodos de detecção para a identificação desta proteína. Por exemplo, 

Yu et al. (2022) (YU et al., 2023) relataram um ensaio imunocromatográfico co-

aprimorado com colorimetria/superfície de espalhamento Raman para detecção 

da proteína A29. Os autores relataram um LD de 0,2 e 0,002 ng mL˗1 para o 

método colorimétrico e espalhamento Raman com superfície aprimorada 

(SERS), respectivamente. Num contexto paralelo, Wang et al. (2023) (WANG 

et al., 2023)documentaram um ensaio de imunocromatografia de leitura de 

sinal duplo com capacidade co-melhorada de fluorescência colorimétrica para 

detecção de proteína A29. As metodologias apresentaram LD de 0,1 e 0,0024 

ng mL˗1. Ye et al. (2023) (YE et al., 2023) empregaram um método de tira de 
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teste imunocromatográfico para detecção da proteína A29, atingindo um LD de 

0,05 ng mL˗1. Em contraste, o biossensor impresso em 3D desenvolvido 

(imunosensor) no presente trabalho demonstrou um LD de 30,7 ng mL˗1 (2,7 

nmol L˗1). Apesar do LD não atingir o mesmo nível de detectabilidade relatado, 

é imperativo ressaltar a praticidade inerente ao desenvolvimento de 

biossensores eletroquímicos, a rapidez das análises e o custo relativamente 

baixo. Além disso, o imunossensor desenvolvido é inteiramente fabricado por 

meio de impressão 3D, garantindo uma produção rápida e descentralizada em 

larga escala. Ao contrário de outras metodologias que necessitam de 

operadores altamente especializados e/ou laboratórios bem equipados, o 

método aqui apresentado foi inteiramente executado utilizando um dispositivo 

portátil e de fácil utilização, tornando-o um aparelho de ponto de atendimento 

acessível a populações carentes. 

Para avaliar a especificidade/seletividade dos biossensores construídos, 

eles foram testados contra potenciais interferentes (outros vírus e proteína 

generica) comumente relatados e altamente infecciosos. Para o teste de 

especificidade do imunossensor, foram utilizados o antígeno do vírus SARS-

CoV-2 e uma proteína genérica (BSA) para avaliar a seletividade. Para o 

genossensor, foram empregados o DNA alvo dos vírus SARS-CoV-2 e 

Influenza A. Os testes foram realizados na presença de 1,0 e 20,0 µmol L˗1 de 

proteína A29 e DNA alvo, respectivamente, para cada biossensor. A Figura 66 

apresenta os resultados obtidos para todos os testes de interferência 

realizados. 
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Figura 66. Voltamogramas cíclicos obtidos com ET1 e ET2 para testes de 

interferência na presença de FcMeOH 1,0 mmol L˗1 em KCl 0,1 mol L˗1. (a) 

imunossensor na presença de (•) CB-rPLA; (•) imunossensor; (•) 1,0 µmol L˗1 

de proteína S1 SARS-CoV-2; (•) 1,0 µmol L˗1 de proteína genérica (BSA) e (•) 

1,0 µmol L˗1 de antígeno MKPV. (b) (•) CB-rPLA; (•) genossensor; (•) 20,0 µmol 

L˗1 de DNA alvo do SARS-CoV-2; (•) 20,0 µmol L˗1 de DNA alvo do Influenza A; 

e (•) 20,0 µmol L˗1 de DNA MKPV alvo. (a’) e (b’) gráfico de barras obtido a 

partir da corrente de pico anódica de cada análise. Velocidade de varredura de 

potencial de 50 mV s˗1. Fonte: próprio autor. 

 

Conforme observado nas Figuras 66a-b, não há alteração significativa 

nos voltamogramas quando a análise foi realizada na presença de 

interferentes, tanto em ET1 quanto em ET2. Além disso, esse comportamento 

pode ser observado mais claramente nas Figuras 66a’-b’1, indicando que a 

corrente de pico anódica permanece inalterada na presença de interferentes. 
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Esse comportamento pode ser atribuído aos materiais específicos de 

bioreconhecimento imobilizados na superfície do sensor, que não possuem 

afinidade por alvos inespecíficos, apenas pelo antígeno MKPV (ET1) e DNA 

alvo (ET2). Portanto, pode-se inferir que os biossensores desenvolvidos 

apresentam boa seletividade e alto potencial para detecção específica de 

MKPV. 

Por fim, para confirmar a aplicabilidade dos biossensores fabricados, 

eles foram testados contra a análise de três amostras de soro humano 

fortificadas com concentrações conhecidas de antígeno e DNA alvo. As 

concentrações fortificadas foram 0,1, 0,5 e 1,0 µmol L˗1 para o antígeno e 0,1, 

10,0 e 15,0 µmol L˗1 para o DNA alvo. Com base nos valores de corrente de 

pico obtidos, eles foram interpolados na curva analítica previamente gerada e 

as concentrações foram determinadas. A Figura 67 apresenta os resultados 

obtidos na análise das amostras fortificadas. Na Figura 67a-b, pode-se 

observar que à medida que a análise das amostras fortificadas foi realizada, a 

corrente de pico anódica diminuiu proporcionalmente à concentração presente 

na amostra de soro humano. Todas as concentrações recuperadas (Figura 

12a'-b') foram próximas de 100% da concentração originalmente fortificada, 

variando de 92,1% a 103,8%. Este resultado demonstra que a análise direta 

pode ser realizada em amostras de soro humano diluídas. Além disso, 

recuperações próximas de 100% indicam que não há interferência matricial nas 

análises realizadas. Portanto, pode-se inferir que a bioplataforma eletroquímica 

multiplex impressa em 3D para determinação do antígeno e DNA alvo do 

MKPV é capaz de monitorar o vírus de interesse de maneira prática e direta em 

amostras de soro humano. 
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Figura 67. Voltamogramas cíclicos obtidos para a análise de amostras de soro 

humano enriquecidas com concentrações conhecidas de antígeno e DNA alvo 

da MKPV. Respostas obtidas na presença de FcMeOH 1,0 mmol L-1 em KCl 

0,1 mol L-1. (a) imunossensor: concentração de antígeno de 1,0; 0,5 e 0,1 µmol 

L-1. (b) genossensor: concentração alvo de DNA 0,1; 10,0 e 15,0 µmol L-1. 

Velocidade de varredura de potencial 50 mV s-1. Fonte: próprio autor. 

 

13. Conclusão específica 

A tecnologia de impressão 3D da FDM permitiu com sucesso a produção 

de um dispositivo eletroquímico multiplex baseado em dois eletrodos de 

trabalho usando filamentos condutores ultra flexíveis feitos em laboratório, 

fabricados a partir de material polimérico reciclado. A modificação dos 

eletrodos de trabalho para obtenção de um imunossensor e um genossensor 

ocorreu de forma satisfatória, permitindo o desenvolvimento de biossensores 

específicos para diferentes biomarcadores do MKPV. Os biossensores exibiram 
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uma faixa linear de 0,01 a 1,00 µmol L˗1 e 0,1 a 20,00 µmol L˗1 para o 

imunossensor e o genossensor, respectivamente. Os valores de LOD 

alcançados foram 0,0027 µmol L˗1 e 0,029 µmol L˗1 para o imunossensor e o 

genossensor, respectivamente. Além disso, foram realizados testes de 

seletividade tanto para biossensores contra outros vírus quanto para uma 

proteína genérica, demonstrando a excelente especificidade dos biossensores 

para o MKPV. A análise de amostras de soro humano fortificado mostrou 

recuperações próximas de 100%, confirmando a aplicabilidade do dispositivo 

multiplex. Consequentemente, pela primeira vez na literatura, é apresentado 

um dispositivo eletroquímico multiplex impresso em 3D baseado em 

imunossensor e genossensor para determinação de MKPV. O dispositivo 

eletroquímico impresso em 3D é altamente qualificado para a determinação 

simples, prática e portátil de MKPV, tornando-o adequado para aplicações no 

local e no local de atendimento. 
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14. Conclusão geral 

A partir de todos os resultados abordados na presente tese, pode-se 

inferir que a tecnologia de impressão 3D apresenta um leque de novas opção 

para a química analítica, principalmente no desenvolvimento de uma nova 

geração de (bio)sensores eletroquímicos. Tais sensores podem ser fabricados 

de diferentes formas, com diferentes formatos e tamanho para os mais 

variados fins. A tecnologia de impressão 3D possibilitou a produção rápida, 

simples e automatizada de uma série de (bio)sensores eletroquímicos para 

detecção dos vírus SARS-CoV-2 e varíola dos macacos. Deste modo, esta 

tecnologia é uma forte aliada para o desenvolvimento dispositivos analíticos, 

trazendo a luz uma nova gama de aplicação e meio de produção. Para melhor 

observação, a Tabela 16 apresenta as principais características de 

desempenho obtidas nos trabalhos desenvolvidos.  

 

Tabela 16. Características e desempenho dos trabalhos apresentados nesta 

tese. Fonte: próprio autor. 

Capítulo 
Faixa linear 
(µmol L−1) 

R2 Slope 
(µA µmol−1 L) 

LD 
(µmol L−1) 

LQ 
(µmol L−1) 

3 

Sensor 
(CNN) 

50,0 - 3200,0 0,998 
9,32 

(µA mmol−1 L) 
15,0 0,05 

Genossensor 
(SARS-CoV-2) 

1,0 - 50,0 0,987 0,58 0,31 0,95 

4 

Sensor 
(AU) 

0,5 - 150.0 0,998 0,05 0,07 0,23 

Imunossensor 
(SARS-CoV-2) 

0,005 a 0,075 0,995 
0,18 

(µA nmol−1 L) 
0,0014 0,0045 

5 
Imunossensor 
(SARS-CoV-2) 

1,0 × 10-5 0,997 
7,61 

(µA nmol−1 L) 
0,0027 × 10-3 0,0089 × 10-3 

6 

Imunossensor 
(MKPV) 

0,01 – 1,0 0,996 11,42 0,0029 0,0093 

Genossensor 
(MKPV) 

0,1 – 20,0 0,995 0,75 0,027 0,089 
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Em relação a produção de (bio)sensores eletroquímicos impressos em 

3D a partir de filamentos comerciais, a desvantagem da necessidade de 

realização do pré-tratamento de superfície e suprida pela rápida e fácil 

produção de sensores em larga escala sem a necessidade do 

acompanhamento do operador e especialização para produção dos mesmos. 

Além disso, a produção de (bio)sensores a partir do filamento comercial G-PLA 

possibilitou a fabricação de uma plataforma de biossensoriamento não 

enzimática para a detecção de CNN. A estratégia de detecção empregada para 

a construção dos dispositivos analíticos foi baseada na alteração da resposta 

eletroquímica do metal Au presente na superfície do eletrodo impresso em 3D, 

após adsorção da CNN nas mesmas. O sensor impresso em 3D modificado 

com ouro apresentou a capacidade de realizar o monitoramento do cDNA alvo 

do vírus SARS-CoV-2 após imobilização de fitas de cDNA de captura do vírus. 

Assim, após a imobilização das fitas de cDNA proporcionou a fabricação de um 

genossensor, ampliando o leque de possibilidades de aplicação do sensor 

impresso em 3D produzido neste trabalho a partir de filamento condutivo 

comerciais. Neste capitulo, destaque-se principalmente a plataforma analítica 

3D desenvolvida, a qual é pode ser considerada miniaturizada, baixo volume 

necessário para análise e baixa quantidade de material necessário para 

produção dos (bio)sensores. Além disso, o sensor para CNN apresentou 

características de desempenho notáveis, sendo capaz de detectar em qualquer 

faixa de concentração que indique problemas na saúde do paciente. Em 

relação ao biossensor para SARS-CoV-2, o mesmo é de simples construção, 

não necessitando de um operador especializado para manuseio e aplicação. 

A produção de um novo filamento condutivo a base de grafite e PLA 

possibilitou a ampliação da aplicabilidade da impressão 3D, trazendo uma nova 

opção de material para produção dos sensores eletroquímicos impressos em 

3D. O sucesso de inserir uma alta carga de material condutivo na matriz 

polimérica (40% em massa) possibilitou a produção de sensores eletroquímicos 

de alta qualidade, superando os sensores produzidos a partir de filamentos 

condutivos comerciais. Além disso, os sensores produzidores a partir do novo 
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filamento desenvolvido no presente trabalho não necessitam pré-tratamentos 

químicos ou eletroquímicos, sendo eles fabricados pronto para uso. Ademais, a 

dispensa por pre-tratamentos contribui com uma química mais verde e 

sustentável, uma vez que não emprega reagentes químicos e também reduz o 

custo da aplicabilidade do mesmo. Já como prova de conceito, a aplicação do 

sensor impresso em 3D Gpt-PLA para detecção do biomarcador AU 

apresentou resultados satisfatórios. O uso do Gpt-PLA como imunossensor 

eletroquímico foi comprovado, o imunossensor fabricado foi simples, 

envolvendo apenas algumas etapas. Diante disso, um novo método de 

produção de filamentos condutivos é uma importante base de conhecimento, 

pois permite que outros grupos de pesquisa o utilizem como ponto de partida 

para novas pesquisas acadêmicas, produzindo trabalhos de excelência 

utilizando a tecnologia de impressão 3D FDM. 

A produção do filamento a base de CB empregando o mesmo 

procedimento desenvolvido no capítulo anterior permitiu a produção de um 

filamento com um menor custo, uma vez que o CB é um material de custo 

irrisório. A otimização da proporção de CB permitiu produzir sensores de 

excelente resposta eletroquímica. Porém, apesar dos sensores produzidos a 

partir do mesmo apresentar melhora a partir do tratamento de superfície 

eletroquímica, o mesmo apresentou ótima resposta mesmo sem tratar, dando a 

possibilidade de não necessitar de tal tratamento dependendo da aplicação. 

Ademais, o sensor possibilitou a construção de um imunossensor de baixo 

custo para detecção da proteína spike S1 do vírus SARS-CoV-2. Diante disso, 

o filamento a base de CB torna-se uma opção altamente viável, principalmente 

por utilizar de um material de menor custo e altamente disponível. Diante disso, 

um dos principais pontos a se destacar na fabricação dos filamentos 

condutíveis com CB, é o baixo custo do material e sua alta disponibilidade, 

sendo um substituto perfeito para o grafite e grafeno que tem seus custos 

considerados alto quando comparados com o mesmo. 

Por fim, a produção de um dispositivo multiplex baseado em dois 

biossensores eletroquímicos, um imunossensor e um genossensor para 

detecção de diferentes biomarcadores do vírus varíola dos macacos foi 

alcançado com sucesso a partir da tecnologia de impressão 3D. Os filamentos 
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empregados nesse trabalho foram fabricados por uma rota diferente do que os 

anteriores, utilizando equipamento térmico de mistura de material sem a 

presença de solventes. Os filamentos empregados eram ultra flexíveis e de 

fácil impressão. Diante disso, foi possível construir um dispositivo eletroquímico 

para biossensoriamento baseado em analise dupla simultânea. A produção de 

um dispositivo capaz de detectar diferentes biomarcadores do vírus varíola dos 

macacos a partir da impressão 3D, demonstra ampla capacidade de aplicação 

desta tecnologia para construção de dispositivos voltados para a saudade 

publica, principalmente para locais de baixa infraestrutura. 

 

15. Perspectivas e desafios para novos trabalhos 

 A impressão 3D apresentou grande versatilidade e praticidade na 

construção de plataformas eletroquímicas completas para o 

(bio)sensoriamento. Entretanto, ainda há muito a se explorar, apesar da 

fabricação de filamentos condutivos ter facilitado de forma significativa a 

produção de sensores 3D melhorados, ainda há um longo caminho a se 

percorrer. Atualmente, há poucos métodos de produção de filamentos 

condutivos, e menos ainda os que são passiveis de serem aplicados em 

qualquer laboratório de pesquisa, principalmente os de menor infraestrutura. 

Diante disso, são alternativas desenvolver novas rotas de fabricação dos 

mesmos demonstra grande potencial, principalmente rotas mais simples e 

econômicas, que contribuam também para uma química verde e sustentável. 

Além disso, os filamentos condutivos produzidos em quase sua totalidade são 

fabricados utilizando apenas materiais a base de carbono e polímero, 

geralmente PLA. Porém, inserção de novos materiais a essa composição como 

partículas metálicas parece extremamente promissor, pois possibilitaria 

desenvolver em uma única etapa sensores não-enzimáticos e nano-

enzimáticos para aplicação na análise de diversos compostos que apenas o 

material de carbono não é capaz de detectar. Ademais, também podem servir 

para diversas aplicações variadas, como eletrodos para baterias e para 

produção de compostos de interesse, como a amônia. Neste contexto, a 

impressão 3D aliada com a fabricação de novos tipos de filamentos ainda tem 
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muito a se pesquisar e oferecer, podendo contribuir de forma significante no 

avanço de dispositivos eletroquímicos de alta performance.  
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