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RESUMO 

 

A engenharia de tecidos possui aplicação em diversos campos de estudo, como curativos, 

enxertos e próteses. As diferentes técnicas de produção destes produtos estão correlacionadas 

com as particularidades de cada material e o processo mais adequado para obtê-los, sendo a 

bioimpressão 3D uma grande inovação aos sistemas pela estabilização de sistemas 

tridimensionais a partir de hidrogéis e sistemas reológicos complexos. A partir de técnicas de 

manufatura aditiva desenvolvidas em áreas mais tradicionais, mecanismos de biomanufatura 

aditiva surgiram com foco em adaptar técnicas existentes para estruturas biológicas ou de uso 

biológico. Dentre tais técnicas, destaca-se a bioimpressão 3D por extrusão, emulando sistemas 

de impressão 3D tradicional (FDM – Fused deposition modeling) para produzir scaffolds, 

curativos e organs-on-a-chip por meio da extrusão de fios de hidrogéis com viscosidade 

adequada para bioimpressão, em geral com alto custo de matéria-prima. A dificuldade de 

obtenção de hidrogéis com características reológicas adequadas para bioimpressão trouxe a 

necessidade de adaptações ao sistema tradicional, como a bioimpressão 3D por extrusão para 

que hidrogéis mais simples e de menor custo sejam utilizados nesta técnica. Assim, este trabalho 

estudou a adaptação de uma bioimpressora 3D de baixo custo para um sistema de bioimpressão 

coaxial a partir de peças projetadas e fabricadas por impressão 3D FDM tradicional. 

Paralelamente estudou-se o comportamento reológico do Poloxâmero 407, considerado um 

hidrogel “padrão ouro” na bioimpressão e de um hidrogel de baixo custo à base de alginato de 

sódio, cujo comportamento reológico é insuficiente para o uso em uma bioimpressora 

convencional. Os hidrogéis de alginato de sódio e Poloxâmero 407 estudados apresentaram 

características reológicas distintas, com diferenças de viscosidade sob 7 ordens de grandeza. A 

bioimpressora projetada apresentou resultados promissores para a produção de hidrogéis em 

funcionamento para bioimpressão 3D para hidrogéis de baixa viscosidade, otimizando o 

funcionamento dos sistemas.  

 

Palavras-chave: Manufatura aditiva, bioimpressão 3D, hidrogéis, bioimpressão coaxial, 

coextrusão  

 

 

 

 

 



 

 

ABSTRACT 

 

Tissue engineering has applications in several fields of study, such as dressings, grafts and 

prosthetics. The different production techniques for these products are correlated with the 

particularities of each material and the most appropriate process to obtain them, with 3D 

bioprinting being a major innovation in systems for stabilizing three-dimensional systems from 

hydrogels and complex rheological systems. Based on additive manufacturing techniques 

developed in more traditional areas, additive biomanufacturing mechanisms have emerged with 

a focus on adapting existing techniques to biological structures or for biological use. Among 

such techniques, 3D extrusion bioprinting stands out, emulating traditional 3D printing systems 

(FDM – Fused deposition modeling) to produce scaffolds, curatives, and organs-on-a-chip 

through the extrusion of hydrogel threads with adequate viscosity. for bioprinting, generally 

with high raw material costs. The difficulty in obtaining hydrogels with rheological 

characteristics suitable for bioprinting has brought about the need for adaptations to the 

traditional system, such as 3D bioprinting by extrusion so that simpler and lower-cost hydrogels 

can be used in this technique. Thus, this work studied the adaptation of a low-cost 3D bioprinter 

to a coaxial bioprinting system using parts designed and manufactured by traditional FDM 3D 

printing. In parallel, the rheological behavior of Poloxamer 407, considered a “gold standard” 

hydrogel in bioprinting, and a low-cost hydrogel based on sodium alginate, whose rheological 

behavior is insufficient for use in a conventional bioprinter, was studied. The sodium alginate 

and Poloxamer 407 hydrogels studied presented distinct rheological characteristics, with 

viscosity differences over 7 orders of magnitude. The designed bioprinter showed promising 

results for production of functioning hydrogels for 3D bioprinting for low viscosity hydrogels, 

optimizing the functioning of the systems.  

 

Keywords: Additive manufacturing, 3D bioprinting, hydrogel, coaxial bioprinting, coextrusion 
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1 INTRODUÇÃO 

 

A engenharia de tecidos (ET) e a medicina regenerativa (MR) caminham juntas se 

aplicando os princípios de engenharia e das ciências biológicas para o desenvolvimento de 

estruturas biológicas as quais podem restaurar, manter, ou até otimizar as funções de um 

determinado tecido ou de todo um órgão [1]. 

A manufatura aditiva (MA) redirecionou a engenharia, medicina, biomedicina, 

arquitetura etc. [2]. Dentro da medicina e da biomedicina, a manufatura aditiva é normalmente 

referenciada como a deposição de camadas de biotintas com células vivas, focando no 

desenvolvimento de órgãos funcionais dentro da engenharia de tecidos [3]. 

A “biomanufatura” aditiva pode ser realizada por extrusão, inkjet, laser e 

estereolitografia, mas a bioimpressão 3D (3DBP) por extrusão é a técnica mais empregada [4].  

A grande justificativa para o uso da impressão 3D por extrusão é a sua simplicidade e 

diversidade de produção de scaffolds de geometrias complexas e personalizáveis. O grande 

desafio dessa técnica está na viabilidade dos materiais usados [5].  

As técnicas de bioimpressão 3D variam para cada necessidade, mas o sistema mais 

comum dentre as técnicas é o sistema de bioimpressão 3D por extrusão. Esse sistema, além do 

mecanismo comum utilizado com os hidrogéis otimizados para tal mecanismo, possui variações 

que permitem alterações gerais no sistema, como bioimpressão em mistura, extrusão coaxial e 

outras técnicas. 

Apesar da versatilidade dos processos de bioimpressão por extrusão, este processo 

requer o uso de hidrogéis com características reológicas muito específicas e, geralmente, de 

baixo custo. Surge assim a necessidade de adequação de sistemas de hidrogéis por processos 

isolados ou aliados ao sistema de bioimpressão,  

Assim, este trabalho propõe a adaptação e estudo de uma bioimpressora 3D de 

funcionamento híbrido entre uma seringa, ou duas seringas em extrusão coaxial de polímero e 

agente reticulante. 
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2 OBJETIVOS 

 

Como objetivo geral, este trabalho foca em desenvolver adaptações em uma 

bioimpressora convencional de baixo custo para torná-la uma bioimpressora com mecanismo 

de extrusão coaxial, variando conforme a necessidade de cada uso. As peças foram produzidas 

por impressão 3D por FDM em PLA, objetivando um produto mais barato que não exija 

hidrogéis em materiais focados em bioimpressão 3D que, em suma maioria, são de baixa 

disponibilidade e, exponencializado pelo uso médico, de elevado custo. 

O objetivo específico do trabalho é desenvolver o sistema que permita a bioimpressão 

convencional com uma seringa ou o sistema de extrusão dupla, validando a utilidade do sistema 

com hidrogéis mais simples, sem a necessidade de complexos sistemas de hidrogéis para acerto 

reológico.  

Outro objetivo específico é estudar a validação do sistema a partir de sistemas de 

hidrogéis com diferentes características reológicas, seja para extrusão simples de uma seringa 

ou de coextrusão, diferentes sistemas com diferentes condições de bioimpressão. 
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3 REVISÃO DA LITERATURA 

 

Este tópico apresenta uma revisão bibliográfica que trará os pontos importantes para o 

desenvolvimento do trabalho, abordando o processamento por bioimpressão 3D, hidrogéis e 

reologia e reometria dos materiais. 

 

3.1 BIOIMPRESSÃO 3D 

 

A manufatura aditiva (MA), popularmente chamada de “impressão 3D”, é um processo 

de produção de peças tridimensionais a partir de modelos em CAD (Computer Aided Design). 

As peças são produzidas adicionando material em camadas e as empilhando a fim de formar 

uma estrutura cada vez mais semelhante à estrutura projetada. Inicialmente o processo de MA 

foi projetado e desenvolvido para materiais poliméricos, ceras e laminados de papel. Com o 

desenvolvimento das novas tecnologias, novos materiais começaram a ser usados na MA. 

Atualmente todas as grandes classes de materiais, como metais, polímeros, cerâmicos e 

compósitos já possuem processos de MA [6]. 

Cada processo de MA possui suas respectivas variáveis, sendo que a física da MA traz 

a espessura de camada como o principal fator de reprodutibilidade: quanto mais fina é a camada, 

mais reprodutivo é a peça em relação ao projeto. Na aplicação real, as camadas possuem 

espessura finita, baseada em décimos de milímetros [6]. 

A primeira aparição de um mecanismo de MA surgiu em 1984 quando Charles Hull 

inventou a esterolitografia (SLA) [7]. Em 1988, o primeiro projeto de bioimpressão 3D foi 

demonstrado por Klebe (1988). Ao usar uma impressora do tipo inkjet da Hewlett-Packard 

(HP), o autor realizou o primeiro processo de bioimpressão 3D por deposição de células, usando 

a tecnologia “citoescrita” [8]. 

Posteriormente, Odde e Renn, utilizaram um sistema de bioimpressão assistida por laser 

para depositar células vivas em análogos anatômicos [9]. Em 2002, a primeira bioimpressão por 

extrusão (Extrusion Based Bioprinting – EBB) foi reportada, nomeada porteriormente de “3D-

Bioplotter” [7,10]. Wilson e Boland, desenvolveram a primeira bioimpressora do tipo inkjet 

focada em bioimpressão, utilizando uma impressora inkjet padrão da empresa Hewlett-Packard 

(HP) [11].  
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Figura 1 – Linha do tempo da bioimpressão e alguns dos principais acontecimentos. 

 

Fonte: Adaptado de Gu [7]. 

 

 

Skardal, et al., realizaram a primeira tentativa de bioimpressão in situ em modelos de 

ratos [12]. A partir de 2012, as evoluções no ramo da bioimpressão geraram diversos produtos 

baseados em bioimpressão. Noor et al., realizaram a impressão de corações humanos 

perfusionados em escalas menores [13]. 

Dentre os tipos de impressora 3D existentes, as impressoras por estereolitografia (SLA), 

bioimpressão auxiliada por laser, bioimpressão por jato de tinta (inkjet) e bioimpressão por 

extrusão (EBB), como mostradas na Figura 2: 

 

Figura 2 – Tipos de bioimpressão comuns no mercado. 

 

Fonte: Adaptado de Foyt et al. [14]. 
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Argwal et al., apresentaram em sua revisão um comparativo entre os tipos de 

bioimpressões, materiais envolvidos e suas vantagens e desvantagens, apresentado na Tabela 1 

[15]: 

 

Tabela 1 – Comparativos entre os tipos de bioimpressão 3D. 

 

Fonte: Adaptado de Argwal et al. [15]. 

 

Assim, para a bioimpressão 3D, algumas propriedades físicas, mecânicas e biológicas 

são necessárias e adaptativas para a bioimpressão 3D de scaffolds em diversos níveis: 

geometria, propriedades superficiais, tamanho de poro, bioaderência e biocompatibilidade, taxa 

de biodegradação/bioabsorção e propriedades mecânicas. A Tabela 2 apresenta as propriedades 

mais importantes para a bioimpressão de Scaffolds:  
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Tabela 2 – Propriedades importantes para scaffolds. 

 

Fonte: Adaptado de Holban e Grumezescu [16]. 

 

Compreender e correlacionar todos estes aspectos em um sistema para aplicações 

biológicas se torna essencial para o funcionamento correto da bioimpressão 3D, assim focando 

os pontos cruciais e necessários para cada aplicação em cada propriedade específica 

 

3.1.1 Bioimpressão por extrusão 

 

A bioimpressão por extrusão apresenta algumas técnicas diferentes, como a extrusão 

por deposição direta (Direct Ink Writing – DIW), banho coagulante, banho de suporte e 

bioimpressão coaxial [17]. 

A técnica de bioimpressão por extrusão (Figura 3), também conhecida como deposição 

direta, é um processo pelo qual o equipamento aplica continuamente o hidrogel ou biotinta 

contidos em uma seringa, especial ou não. Essa técnica pode ser utilizada para a impressão de 

biotintas carregadas com células ou apenas o hidrogel. Conforme a deposição de material ocorre 

a cada camada, a estrutura 3D arquitetada adquire a geometria projetada [15].  
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Figura 3 – Esquema de uma bioimpressão por extrusão direta. 

 

Fonte: Adaptado de Agarwal et al. [15]. 

 

Os hidrogéis e as biotintas utilizadas para a bioimpressão 3D por extrusão devem possuir 

certas características reológicas. O material deve ser de característica shear-thinning – ou 

pseudoplásticos – para permitir a extrusão do material pela seringa ou agulha. Durante a 

deposição, o material deve adquirir rigidez estrutural para que este se mantenha sustentado em 

seu próprio peso. Para que o fluido não escoe pela ação do próprio peso, é necessária uma tensão 

de escoamento (0) 
[15, 18].  

Algumas técnicas de solidificação, polimerização reticulação (formação de 

crosslinking) são utilizadas para a versatilidade dos processos de bioimpressão, durante ou 

posterior ao processo, como a solidificação por UV, impressão em banho de suporte e a 

solidificação por mecanismos térmicos [15]. 

Wei et al., realizaram a análise de hidrogéis com diversas composições de alginato de 

sódio e álcool polivinílico (PVA), com dois tipos de reticulação diferentes em um mesmo 

hidrogel: o alginato passou por imersão em cloreto de cálcio (CaCl2), sendo um processo de 

reticulação químico. O mecanismo utilizado no PVA foi por Freezing-Thawing um processo 

de reticulação por ciclos de resfriamento. Neste trabalho, colocou-se os scaffolds impressos a -

20 °C por 24 horas e completou-se o ciclo a temperatura ambiente por 3 horas, sendo este ciclo 

repetido 3 vezes [19]. 
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Figura 4 – Hidrogéis de Alginato/PVA impressos por Wei et al. 

 

Fonte: Adaptado de Wei et al. [19]. 

 

Ni et al., estudaram a bioimpressão de scaffolds de fibroína de seda (SF) com 

hidroxipropilmetilcelulose (HPMC) modificada com metacrilato (MAc), gerando um hidrogel 

que adquire reticulação por ação de radiação UV. Os autores utilizaram uma luz UV anexada 

ao processo para realizar a reticulação da HPMC-MA durante a impressão do scaffolds. Assim 

os autores fizeram a bioimpressão presente na Figura 5 [20]: 
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Figura 5 – Impressão de Ni et al. com hidrogéis de SF/HPMC-MA. 

 

Fonte: Ni et al. [20]. 

 

 

Um dos conceitos mais comumente utilizados em manufatura aditiva é de “Printability” 

(em tradução livre: “printability”, adaptado para “capacidade de impressão”). A “printability” 

é a capacidade do material de manter formas reprodutíveis em relação ao modelo montado pelos 

sistemas de CAD/CAM, sendo fidelidade de forma, dimensões, estrutura do material, fluxo do 

material e acabamento superficial. No processo de bioimpressão 3D, esse fator se torna mais 

crucial, pois a printability afeta diretamente a estrutura e desempenho dos scaffolds [21]. 

Dentro da bioimpressão 3D, alguns cálculos matemáticos podem ser utilizados para 

determinar os fatores de printability de um scaffold. O Fator de Integridade (I) é o fator que 

determina a fidelidade de forma do scaffold impresso, definido pela equação 1. A Printability 

do Poro (Pr) é definida pela equação 2, conforme Jongprasitkul et al. [22]: 

 

𝐼 =  
𝐸𝑠𝑝𝑒𝑠𝑠𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑜 𝑆𝑐𝑎𝑓𝑓𝑜𝑙𝑑 𝑅𝑒𝑎𝑙

𝐸𝑠𝑝𝑒𝑠𝑠𝑢𝑟𝑎 𝑑𝑜 𝑆𝑐𝑎𝑓𝑓𝑜𝑙𝑑 𝑇𝑒ó𝑟𝑖𝑐𝑎
  (1) 

 

𝑃𝑟 =  
𝜋

4 .  𝐶
=  

𝐿2

16 .  𝐴
 (2) 

 

Onde “espessura do scaffold real” sendo a altura final do scaffold real e a teórica é aquela 

definida pelo desenho CAD inicial. Sendo, além, C a circularidade do poro; L sendo o 

comprimento do poro; A sendo área do poro [22].  
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Quanto maior a printability de um sistema, mais próximo de 1 é o valor “Pr”. Para 

valores de “Pr” próximos de 1, o poro do preenchimento em rede (ou grade) se torna mais 

próximo do desenho teórico. Para valores menores que 1, o poro se torna um círculo, 

principalmente pelo acúmulo de material nas intersecções de deposição de material. Já para 

valores acima de 1, os poros não possuem uma geometria definida, onde a deposição de material 

não segue as linhas programadas no fatiamento [22]. 

 

Figura 6 – Aparência dos poros para diferentes valores de printability. 

   

Fonte: Adaptado de Jongprasitkul et al. [22]. 

 

 

3.1.2 Mecanismos alternativos de bioimpressão por extrusão 

 

Diferentes técnicas de bioimpressão por extrusão são aplicadas para diferentes tipos de 

produtos. A bioimpressão em banho coagulante consiste em fazer a deposição do hidrogel em 

um banho com o agente responsável pela gelificação do hidrogel em questão. Já a bioimpressão 

em banho de suporte consiste em utilizar um banho de material pseudoplástico (shear-thinning) 

que sustente o material impresso em sua forma depositada [17]. 
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Tabela 3 – Análise dos tipos de bioimpressão por extrusão. 

 

Fonte: Adaptado de Costantini et al. [17]. 

 

As bioimpressões coaxiais foram surgindo como uma forma de mimetizar a coextrusão 

de polímeros comuns industriais, produzindo filamentos com gradientes de composição, ou 

estruturas mais complexas como filamentos com núcleo e superfície distintas. A grande variável 

deste processo se dá pelo mecanismo de extrusão coaxial, conforme a Figura 7 [17]: 

 

Figura 7 – Mecanismos de coextrusão axial. Em (a) o agente reticulante está no fluxo externo 

em relação ao filamento de hidrogel. Em (b) o agente de reticulante está no fluxo interno. 

 

Fonte: Adaptado de Costantini et al. [17]. 

 

A diferença entre os fluxos de deposição mostrados na Figura 7 está no tipo de hidrogel 

formado. Em (a) o crosslinking/reticulação se inicia no perímetro da biotinta depositada, 

solidificando a estrutura em um gradiente externo-interno, formando um filamento mais rígido, 

menos viscoso e mais coerente. Já em (b), a reticulação ocorre em direção oposta, sendo que o 

interior da biotinta sofre o processo primeiro do que a camada externa, formando, portanto, uma 
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camada externa com vascularização; portanto forma-se um filamento com gradiente de rigidez 

e viscosidade [17]. 

Utilizar dois materiais durante a bioimpressão é uma prática comum para ajuste 

reológico, controle de vascularização, permeabilidade, estrutura, produção de produtos 

finalizados, gradientes de composição entre outras aplicações [23]. 

Pode-se realizar a impressão por sobreposição para gerar camadas de materiais 

diferentes, ou bioimpressão adjacente para gerar gradientes em uma mesma camada. A 

bioimpressão com pré-mistura é realizada para impressões de hidrogéis com reticulação prévia, 

principalmente pela sua reologia mais próxima do ideal para o processo. Já o processo de 

bioimpressão estático é utilizado de forma similar ao processo de pré-mistura, mas este ocorre 

com o agente de reticulante em um compartimento e o hidrogel que irá ser reticulado em outro, 

com o objetivo de misturá-los imediatamente antes da deposição do material no substrato [23]. 

 

Figura 8 – Tipos de bioimpressão de dois materiais. 

 

Fonte: Adaptado de Mueller et al. (2022) [23]. 

 

Os mecanismos de bioimpressão por extrusão coaxial com o agente reticulantes no fluxo 

externo geram, em forma macroscópica, efeitos similares com hidrogéis praticamente 

finalizados, com a reologia destes otimizada para o processo.  

Hong et al., trabalharam a bioimpressão coaxial como forma de gerar estruturas 

vascularizadas com perfusão de nutrientes e oxigênio entre as camadas. Os autores utilizaram 
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um sistema de bioimpressão coaxial por seringas e um sistema que unisse as duas vazões ao 

final, sendo que o filamento impresso possuía um núcleo de Gelatina + H2O2 e uma camada 

externa de GPT-50 (Hidrogel de gelatina + poli (etilenoglicol) + tiramina) + HUVEC (uma 

estrutura celular). A ideia dos autores era a gelificação do sistema GPT-50 a partir da 

incorporação do H2O2, resultando em um sistema quase finalizado [24]. 

 

Figura 9 – Estrutura utilizada por Hong et al. 

 

Fonte: Adaptado de Hong et al. [24]. 

 

Hong et al, produziram modelos funcionais vascularizados de tecidos in vitro para o 

estudo farmacêutico de modelamento de drogas e produtos cosméticos. A proposta foi 

confirmada pela extrusão coaxial por sistemas com gradientes de composição [24]. 

Li et al., também produziram um sistema vascularizado para estudos in vitro [25], com 

um sistema parecido com o sistema utilizado por Hong et al. [24]. O uso de duas seringas, sendo 

a primeira com a biotinta composta por alginato de sódio (5% w/v) e fibroína de seda (SF – 5% 

w/v), e a segunda com os respectivos agentes reticulantes (CaCl2 5%w/v e 13%w/v), resultou 

em scaffolds em estado quase-final, sem a necessidade de processamento posterior para 

finalização do scaffold [25]. 

 



29 

Figura 10 – Sistema utilizado por Li et al. Em (a): sistema utilizado para bioimpressão. Em (b): 

sistemas de alginato, fibroína de seda (SF) e Pluronic® F-127 (F-127) com e sem reticulação. 

Em (c): scaffolds impressos a partir do sistema SF, Alginato, F-127 e CaCl2. 

 

Fonte: Adaptado de Li et al.  [25]. 

 

O estudo de Li et al. trouxe o sistema de rede dupla (double-networking), onde os dois 

materiais presentes na biotinta sofrem a reticulação e se estabilizam: o alginato é gelificado pela 

presença de CaCl2 e a fibroína de seda pela presença do Pluronic® F-127 (ou poloxâmero 407) 

[24]. 

O trabalho de Freeman e Kelly, estudou diferentes proporções de alginato de sódio e 

CaCl2 em pré-mistura para bioimpressão e análise das amostras bioimpressa. Freeman e Kelly, 

estudaram a printability de diferentes relações de alginato de sódio e reticulantes à base de sais 

de cálcio. Os autores produziram sistemas pré-reticulados a partir de soluções de alginato de 

sódio em 3,5% em peso (3,5 g para cada 100 mL). Os sais foram analisados em soluções de 80 

mM. As proporções encontradas por Freeman e Kelly serão utilizados como análise de vazões 

em todas as propostas deste trabalho [26].  
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Figura 11 - Estudo realizado por Freeman e Kelly sobre diferentes relações de alginato de 

sódio e reticulantes. 

 

Fonte: Adaptado de Freeman e Kelly [26]. 

 

Freeman e Kelly, concluíram que as amostras de alginato de sódio de baixa massa 

molecular só seriam possíveis de serem bioimpressos com elevadas taxas de reticulantes. 

Segundos os autores, as amostras de alginato de alta massa molecular foram otimizadas ao 

serem reticuladas em CaCl2 em proporção 25:9 (2,777...), enquanto o alginato de baixa massa 

molecular obteve melhor resultado com CaCl2 em proporção 4:3 (1,333...) [26]. 

Assim, a partir do estudo de Freeman e Kelly, a relação de partes de alginato para cada 

íon cálcio presente em cada possibilidade de mistura é apresentada a seguir [26]: 

 

Tabela 4 – Estudo sobre a relação de gramas de alginato por cada grama de cálcio. Células 

destacadas são aquelas utilizadas pelos autores para bioimpressão. 

  

Fonte: Autor, Adaptado de Freeman e Kelly [26]. 

 

 

1 3 4 9

2 29,167 9,722 7,292 3,241

4 58,333 19,444 14,583 6,481

7 102,083 34,028 25,521 11,343

25 364,583 121,528 91,146 40,509

Relação de misturas de Freeman e Kelly (2017) (Assumindo 1 

parte como 100 mL) [mAlg/mCa]

Partes da solução de Crosslinker

Partes da 

solução de 

Alginato
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3.2 HIDROGÉIS 

 

Hidrogéis são uma classe de materiais com crosslinking/reticulação capazes de absorver 

e reter elevadas quantidades de água, sendo eles naturais (agarose, colágeno, alginato, fibrina, 

quitosana, agar, ácido hialurônico, gelatina) ou sintéticos (gelatina metacrilada – GelMA, PEG, 

PLA, Pluronic® F-127). Ressalta-se que as propriedades físicas, mecânicas, térmicas e 

reológicas dos hidrogéis variam conforme sua concentração [16]. 

Os hidrogéis, tanto naturais quando sintéticos, oferecem uma gama de aplicações para 

a engenharia de tecidos, drug delivery, lentes de contato e curativos por suas propriedades 

químicas e físicas. Hidrogéis podem absorver acima de 1000 vezes seu próprio peso em água, 

sem se dissolver completamente, mantendo a permeabilidade de oxigênio e nutrientes 

dissolvidos em água, componentes essenciais para crescimento celular. Os hidrogéis naturais 

normalmente não são resistentes o suficiente para a bioimpressão, enquanto os sintéticos são 

suficientemente resistentes, mas estes não possuem moléculas bioativas, resultando em baixa 

adesão celular para aplicações como curativos, scaffolds e outros [27].   

Os mecanismos de reticulação podem ser divididos em reticulação física, química, 

fotopolimerização e enzimática [16]: 

A reticulação física é um tipo de crosslinking que pode ser reversível ou não. Este 

mecanismo ocorre com a presença de íons, pontes de hidrogênio, estereocomplexação, 

assimilação de peptídeos e/ou organização micelar das cadeias poliméricas, assim a vantagem 

deste processo é que pode ocorrer sem agentes exógenos, evitando contaminação. Agarose, 

alginato, matrigel e Pluronic® (poloxâmero) são os hidrogéis de crosslinking físico mais 

utilizados na bioimpressão 3D [28]. 

A reticulação química ocorre pelas ligações químicas covalentes entre as 

macromoléculas dos polímeros, conferindo melhor estabilidade química e mecânica do que o 

mecanismo físico. Este mecanismo envolve agente exógenos como glutaraldeído e genipin, 

além de fotoinicializadores para reagir por radiação. A concentração de crosslinks é definida 

pela quantidade de agente reticulante utilizado, de forma que concentração é proporcional à 

resistência mecânica e inversamente proporcional à taxa de degradação do material. A taxa de 

deliberação de fármacos, fatores de crescimento e outras propriedades biológicas são 

inversamente proporcionais a concentração de crosslinks. Os polímeros mais comuns nesta 

classe são gelatina, colágeno, quitosana e fibrina [16, 29]. 

A fotopolimerização é um mecanismo de produção de hidrogéis a partir de um agente 

fotoinicializador na qual gera espécie excitada por radiação luminosa. O material base utilizado 
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são monômeros e oligômeros de baixa massa molecular que sofrem a cura e geram a rede 

polimérica com reticulação, podendo controlar as propriedades do hidrogel por meio da 

intensidade e tempo de exposição à radiação. Os hidrogéis normalmente utilizados em 

bioimpressão 3D não são fotopolimerizáveis sem a ação de um agente fotoinicializador. 

Poli(etilenoglicol) (PEG) e gelatina metacrilada são os materiais mais comumente utilizados 

em bioimpressão [16]. 

A reticulação enzimática se aplica aos hidrogéis compostos por fibrina, onde são 

tratados com trombina. No caso das gelatinas, utiliza-se a transglutaminase, que catalisa a 

formação de ligações isopeptídicas. Em ambos os casos, as enzimas são dependentes de Ca2+ 

para realizarem esse mecanismo [16]. 

 

3.2.1 Hidrogéis naturais  

 

Agarose, alginato, quitosana, celulose, fibrina, gelatina, colágeno, ácido hialurônico e 

matrigel são apenas algumas matérias-primas naturais que formam os hidrogéis naturais. Por 

serem obtidos de fontes naturais, são utilizados por sua biocompatibilidade, biofuncionalidade 

e baixa citotoxicidade, criando interações celulares específicas, porém as propriedades 

mecânicas limitadas reduzem a aplicação destes hidrogéis isolados. Em contraponto, os 

hidrogéis artificais possuem printability e propriedades mecânicas adequadas para a 

bioimpressão, resultando em uma relação elevada de eficácia/custo [30]. 

Ao aplicar hidrogéis de origem natural em estudos de engenharia de tecidos, a estrutura 

formada por tais materiais se assemelha com a estrutura natural de matrizes extracelulares, em 

ambientes altamente hidratados, promovendo excelente adesão celular [30]. Algumas técnicas 

buscam otimizar os fatores reológicos e mecânicos dos hidrogéis naturais, como a incorporação 

de nanopartículas, micropartículas ou mesmo a incorporação de outros hidrogéis para ajuste 

reológico [30, 31]. 

A agarose é um polissacarídeo extraído de diversos tipos de macroalgas. Em solução 

aquosa, esse copolímero natural forma gel termorreversível de caráter físico. Suas propriedades 

variam pela concentração, pH e o tipo de solvente aplicado [32]. A baixa taxa de degradação e 

baixa adesão celular limitam o uso geral da agarose como hidrogel para engenharia de tecidos 

[33]. 

Obtida a partir da deacetilação da quitina insolúvel proveniente de exoesqueletos de 

insetos, crustáceos e fungos, a quitosana pode ser dissolvida em meios ácidos, sendo utilizada 

para produzir curativos para ferimentos superficiais, principalmente com elevados graus de 
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desacetilação pela elevada taxa de degradação, biocompatibilidade celular e elevada adesão 

celular [16]. A quitosana possui comportamento termorreversível para gelificação, sob adição de 

fosfato de sódio como agente de reticulação iônico e NaOH para estabilizar o pH em 7,0 [34].  

A celulose é um polissacarídeo formado por unidades de D-glucose. Por possuir 

diversos grupos hidroxilas, a formação de ligações de hidrogênio dificulta a dissolução da 

celulose em solventes comuns. Seus derivados, como metil-celulose (MC), etil-celulose (EC), 

hidroxipropilmetilcelulose (HPMC) e carboximetilcelulose são obtidos a partir da modificação 

a celulose comum. O comportamento hidrofóbico dos grupos metóxi resultam na gelificação 

da celulose, com transição sol-gel devido a perda de água entre as macromoléculas [16]. 

A fibroína é obtida a partir da ação da trombina no fibrogênio, transformando este em 

uma estrutura polimerizável onde os monômeros de fibrina se rearranjam para formar um gel 

insolúvel de rede tridimensional com elevado grau de deformação. As fibrinas são normalmente 

utilizadas pela adesão celular em sua estrutura, além de possuir taxa de degradação controlável. 

Ao alterar a concentração do precursor e a tensão iônica do material, pode-se alterar as 

propriedades do material a fim de otimizá-las para a bioimpressão 3D [16]. 

Hidrogéis de gelatina e colágeno são muito comuns na engenharia de tecidos. A gelatina 

é a forma desnaturada do colágeno, resultando em propriedades biológicas próximas entre os 

dois materiais. Ambos são utilizados com outros materiais, sejam artificiais ou naturais, por 

possuírem excelente adesão celular, mas baixas propriedades mecânicas. A transição sol-gel da 

gelatina ocorre pela estruturação helicoidal das cadeias poliméricas em baixas temperaturas, 

sendo um fenômeno termorreversível. Os métodos mais comuns de gelificação da gelatina são 

por método químico (peróxido de hidrogênio ou glutaraldeído) ou enzimático (transglutaminase 

ou peroxidase de rábano) [16].  

 

3.2.2 Hidrogéis de alginato 

 

Os alginatos são polissacarídeos lineares aniônicos derivados de algas Kelp ou algas 

marrons do tipo Sargassum e diversos tipos de cepas bacterianas, a partir da parede celular e 

espaços intracelulares destes organismos [35, 36]. Os alginatos obtidos a partir de sais de cálcio, 

magnésio e sódio são formados por um grupo M: -(1-4)-D-Ácido manurônico (Figura 12 - A) 

e por um grupo G: -(1-4)-D-Ácido gulurônico (Figura 12 - B) [36]. 
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Figura 12 – Estruturas básicas do alginato. (A) -(1-4)-D-Ácido manurônico. (B) -(1-4)-D-Ácido 

gulurônico. 

 

Fonte: Axpe e Oyen [36]. 

 

Do ponto de vista dos materiais poliméricos, os alginatos são copolímeros em bloco de 

caráter aniônico na qual os grupos M e G são combinados regiões homopoliméricas (GG e MM) 

e regiões copoliméricas (MG ou GM). Ressalta-se que elevados teores do grupo M favorecem 

a imunogenicida (evita a proliferação de microrganismos) do composto [35, 36, 37]. Segundo 

Zhang, Cheng e Ao, a flexibilidade em ordem crescente dos grupos é GG<MM<MG ou GM, o 

que reforça o grupo GG ser aquele mais rígido estruturalmente em conformações mais amplas 

[35].  

Os alginatos em forma de ácido são insolúveis em água e solventes orgânicos, porém 

seus sais são solúveis e estáveis, formando soluções viscosas e podendo gelificar na presença 

de cátions polivalentes [38].  

A viscosidade do alginato é determinada pelo peso molecular, rigidez estrutural das 

cadeias, comprimento molecular de cadeia e força iônica da solução. De forma similar aos 

polímeros convencionais, o aumento da massa molecular, concentração do alginato em solução 

e rigidez estrutural da cadeia resultam em um aumento da viscosidade. Opostamente, aumento 

da temperatura resulta em um efeito de redução da viscosidade, pois há a repulsão eletrônica 

dos grupos presentes no alginato [39].  

Dentre os sais de alginato comercialmente produzidos, o alginato de sódio possui uso 

majoritário justificado pelo íon monovalente Na+ presente em sua estrutura. A adição de cátion 

polivalente, normalmente Ca2+, resulta na troca destes íons, formando majoritariamente uma 

estrutura de “caixa de ovos”, conforme a Figura 13:  
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Figura 13 – Estrutura de "caixa de ovos" de alginatos pós-reticulação. No exemplo, utilizou-se 

Ca2+ como agente reticulante. 

 

Fonte: Zhang [35]. 

 

A gelificação do alginato em estruturas do tipo “caixa de ovos” envolve a coordenação 

e rearranjo do grupo G em zonas de ordenação, compostas por duas ou mais cadeias formando 

ligações de hidrogênio com o cátion utilizado para reticulação [35, 36, 37, 40]. Em uma rede 

tridimensional, cada cátion é ligado a quatro resíduos do grupo G. Para a formação de redes 

estruturadas estáveis ao redor de íons Cálcio, necessita-se entre 8 e 20 grupos G [35].  

Com o desenvolvimento de novas tecnologias, descobriu-se que a estrutura de “caixa de 

ovos” não é a única estrutura de ordenação possível, gerando uma relação entre a estrutura de 

“caixa de ovos” e os outros tipos de estruturas. Em relação 3/1, a formação helicoidal é mais 

propensa a ser formada, se a gelificação por Ca2+ for lenta. No caso de gelificação rápida, forma-

se uma estrutura metaestável em forma de 2/1 em hélice [41]. 

A formação de gel de alginato é determinada pelo tipo e concentração de agente de 

reticulação, peso molecular, tipo de alginato, composição, grau de polimerização e 

comprimento de cadeias [35].  

Harper et al., estudaram o efeito mecânico da reticulação do alginato de sódio com íons 

bivalentes de Ba2+, Sr2+, Ca2+, Zn2+ e Mg2+. O alginato reticulado com Ba2+ se mostrou mais 

rígido e mais resistente, seguido por Sr2+, Ca2+, Zn2+ e Mg2+, suportando a teoria de quanto 

maior o raio catiônico, mais resistente o hidrogel se torna [42]. 

A bioimpressão por extrusão requer um processo de gelificação rápido. Cada processo 

de bioimpressão 3D requer biotintas com características reológicas diferentes, sendo que a 

bioimpressão por extrusão trabalha com viscosidades entre 30 mPa.s e 6 x 107 mPa.s [36].  
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Segundo Axpe e Oyen, ainda que o alginato de sódio é um material que não permite 

adesão celular, o uso de alginato em bioimpressão 3D se justifica pela não-toxicidade, 

biodegradabilidade, biocompatibilidade, além de ser facilmente adaptável para bioimpressão e 

ser reologicamente caracterizado como shear-thinning ou pseudoplástica [36].  

Após a impressão do biomaterial, este deve degradar apropriadamente para cada 

aplicação. O alginato possui biodegradação lenta, podendo ser otimizada pela incorporação de 

agentes oxidantes (peroxido de sódio, por exemplo) [43]. 

Aplicações do alginato em bioimpressão 3D se dão em diversos microcampos, como 

tecidos vascularizados, bioimpressão óssea e bioimpressão de cartilagem. Alguns problemas 

gerais de bioimpressão do alginato são apresentados na Tabela 5: 
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Tabela 5 – Dificuldades encontradas na bioimpressão de alginato reticulado com Ca2+. 

 

Fonte: Adaptado de Axpe e Oyen [36]. 

 

O foco em otimizar as propriedades osteogênicas e mecânicas dos scaffolds trouxe o uso 

do alginato para a bioimpressão como um grande fator, seja utilizado na forma pura ou em 

Tipo de 

problema
Problema encontrado Solução

Geral Imunogenicidade Reduzir grupos M

Geral
Necessidade de 

gelificação rápida

Uso de cátions 

multivalentes

Geral
Cinética lenta de 

degradação

Otimização do peso 

molecular

Geral
Cinética lenta de 

degradação

Uso de agentes de 

oxidação

Tecidos 

vascularizados
Pouca vascularização

Uso de bioimpressão 

coaxial

Ossos
Baixa resistência 

mecânica

Uso de 

hidroxiapatita

Ossos
Baixa resistência 

mecânica

Uso de 

policaprolactona

Ossos Baixa adesão celular
Uso de peptídeos de 

adesão

Cartilagem
Necessidade de matriz 

extracelular biomimética

Combinação com 

estruturas de 

policaprolactona

Cartilagem
Necessidade de matriz 

extracelular biomimética

Combinação com 

celulose 

nanofibrilada

Cartilagem
Necessidade de matriz 

extracelular biomimética

Combinação com 

acrilamida

Cartilagem
Baixa printabilidade do 

sulfato de alginato

Combinação com 

nanocelulose

Cartilagem
Baixa formação de matriz 

extracelular

Combinação com 

fatores de 

crescimento (-TCP, 

policaprolactona)
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mistura com outros hidrogéis. Algumas outras estratégias de aditivação do alginato passam por 

adição de nano-hidroxiapatita, biovidros e outras cargas minerais [31].  

Bociaga et al., analisaram o uso de hidrogéis de alginato de sódio aditivados com 

gelatina bovina, fixando o teor de alginato em 5% w/v, alterando o teor de gelatina (0%, 3% 

w/v e 4% w/v) e o meio de solução. A incorporação no teor da gelatina resultou no aumento da 

viscosidade do hidrogel, taxa de degradação do hidrogel e resistência mecânica. A mudança do 

solvente para um meio de cultura celular resultou em um aumento da viabilidade celular [44]. 

Monavari et al., estudaram a incorporação de nanopartículas de sílica-cálcia 

mesoporosas em soluções de alginato dialdeído e gelatina para bioimpressão 3D. O hidrogel 

obtido mostrou propriedade osteogênicas, sendo utilizadas como possíveis enxertos ósseos, 

motivados pela atividade, proliferação, adesão e diferenciação celular. As partículas 

adicionadas aos hidrogéis resultaram no aumento da resistência mecânica do hidrogel sob 

compressão, onde o aumento no teor de partícula gerou um aumento substancial na rigidez do 

scaffold, sem prejudicar a printability do hidrogel em aspectos reológicos e de fidelidade de 

forma [45].   

Iglesias-Mejuto e Garcia-González, adicionaram hidroxiapatita em alginato para 

produzir scaffolds bioimpressos com estruturas porosas, com propriedades adequadas para 

engenharia de tecido em regeneração óssea. A estrutura produzida resultou em uma elevada 

viabilidade celular e estabilidade por 13 dias, mantendo a printability e poros presentes no 

sistema CAD original. O aumento do teor de hidroxiapatita gerou um aumento na área 

superficial e densidade dos scaffolds [46]. 

 

3.2.3 Poloxâmero ou Pluronic® 

 

Os poloxâmeros são uma classe de copolímeros anfifílicos utilizados em diversas 

aplicações biológicas. Por conta de interações físicas em suas cadeias, os poloxâmeros formam 

hidrogéis gelificados em redes tridimensionais termorreversíveis. O nome Pluronic® parte da 

comercialização destes materiais pela BASF (Nova Jersey, EUA) na década de 1950 [47].  

A estrutura do poloxâmeros consiste em três meros, com um núcleo hidrofóbico 

formado de poli-(oxipropileno) (POP) (Figura 14), cercado por dois meros hidrofílicos de poli-

(oxietileno) (POE). Esses hidrogéis gelificam em temperaturas acima da temperatura crítica de 

micelização, que é a temperatura onde ocorre o fenômeno de micelização pelas propriedades 

anfifílicas do polímero [47]. 
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O comportamento do poloxâmero em solução aquosa é altamente influenciado pela 

temperatura do meio. Em temperatura ambiente, a solução se comporta como um líquido de 

baixa viscosidade [48]. Um dos poloxâmeros mais utilizados na engenharia de tecidos é o 

Pluronic® F-127, ou Poloxâmero 407, sendo utilizado como estabilizador em formulações e 

agente emusilvo não-iônico, reconhecido como um “componente inativo” pela FDA, 

justificando sua aplicação em medicina e bioimpressão [49]. 

O mecanismo envolvido na transição termorreversível sol-gel e gel-sol do F-127 é 

baseado nas interações hidrofóbicas do POP, na qual é solúvel em temperaturas abaixo de 24 

°C, mas com o aumento de temperatura, as estruturas se agregam, formando micelas para 

reduzir a área de superfície do grupo em questão que está em contato com a água do sisteman 

conforme Figura 14 [50]:   

 

Figura 14 – Mecanismo de micelização e gelificação do Pluronic® F-127 ou Poloxâmero 407 

 

Fonte: Adaptado de Neves [49]. 

 

Grassi et al. (2006) constataram que a interação entre alginato de sódio e o Plurônic® 

F-127 origina um composto termorreversível com formação de um gel resistente após 

reticulação com Ca2+, com uma compatibilização completa entre o alginato de sódio e o F-127. 

Os autores evidenciar a transição sol-gel do F-127 por ensaios reológicos, conforme Figura 15 

[51]: 
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Figura 15 – Ensaio reológico do F-127 em Temperatura versus viscosidade () e G’. 

 

Fonte: Grassi et al. [51]. 

 

Grassi et al. (2006) apresentaram dados de viscosidade do F-127 alterando em 7 ordens 

de grandeza em temperaturas entre 21 °C e 24 °C, evidenciando que, a partir dessas 

temperaturas, os fenômenos de micelização e gelificação começam a ocorrer [51].  

Hibbert, Voljoen e Plessis (2023) realizaram um estudo sobre as variáveis da 

bioimpressão, utilizando hidrogeis de Pluronic® F-127 (ou poloxamer) e alginato de sódio em 

solução de solução salina de preenchimento (PBS), onde variaram as composições, temperatura 

de impressão, diâmetro das agulhas, velocidade de impressão e pressão de impressão, visto que 

o sistema utilizado por estes era pneumático. Os autores constataram que não houve diferença 

de qualidade de impressão entre 35 °C e 37 °C. No sistema utilizado, os autores constatam que 

as agulhas de 27G (200 m), com velocidade de impressão de 10 mm/s e pressão de 30 kPa 

foram as condições otimizadas [48]. 

 

3.3 REOLOGIA E REOMETRIA 

 

A reologia é um ramo da física que estuda a deformação e o fluxo de materiais, 

correlacionando tensão (ou força), deformação e tempo. O estudo de líquidos viscosos ideais e 

sólidos ideais alcançou uma limitação mútua na presença de materiais viscoelásticos. Esses 

materiais se caracterizam pela combinação de características elásticas e viscosas, combinando 

modelos de molas e amortecedores [52]. 
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Os sólidos ideais (ou Hookeanos) são caracterizados pela tensão e deformação estarem 

em fase, enquanto os líquidos possuem um atraso de fase, podendo ser definido em ensaios de 

reometria oscilatória. Assim, apresenta-se o exemplo de atraso de fase na Figura 16: 

 

Figura 16 – Exemplo do atraso de fase () entre tensão e deformação em líquidos. 

 

Fonte: Adaptado de Chandran, Sarathchandran e Thomas [52]. 

 

Para sistemas ideais, a tensão nos sólidos é diretamente proporcional à deformação, 

enquanto, os líquidos Newtonianos se caracterizam pela deformação é diretamente proporcional 

à taxa de deformação. Entretanto, há uma classe de materiais caracterizadas pela combinação 

de propriedades entre sólidos Hookeanos e líquidos viscosos, chamada de Materiais 

Viscoelásticos [53]. 

Para um material viscoelástico, a relação de viscosidade (), ao ser utilizada reometria 

oscilatória, se dá pela equação 3 [53]: 

 

𝜂(𝜔, 𝑡) = 𝐺′𝛾. 𝑠𝑒𝑛(𝜔𝑡) + 𝐺′′𝛾0. 𝑐𝑜𝑠(𝜔𝑡)  (3) 

 

Onde  é a frequência de deformação,  é a taxa de cisalhamento aplicada, t é tempo e 

os fatores G’ e G’’ determinam fatores de fase. G’ é o módulo de armazenamento de energia, 

ou seja, é o fator elástico da estrutura viscoelástica. G’’ é o módulo de dissipação de energia 

por deformação viscosa, associado à parcela viscosa da estrutura viscoelástica [52]. 

Os fluidos não-Newtonianos podem ser caracterizados com base na resposta viscosa em 

relação a magnitude da taxa de cisalhamento aplicada, conforme a Figura 17: 
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Figura 17 – Tipos de fluidos caracterizados pela relação de tensão de cisalhamento versus 

taxa de cisalhamento. Ensaios realizados por reologia rotacional. 

 

Fonte: Adaptado de Chandran, Sarathchandran e Thomas [52]. 

 

Pseudoplásticos (shear-thinning) são materiais viscoelásticos que se caracterizam pela 

redução da viscosidade quando há o aumento da taxa de cisalhamento. Possuem três regiões 

gráficas características: uma primeira região com elevada viscosidade para baixas taxas de 

cisalhamento, seguida por uma região intermediária onde o aumento da taxa de cisalhamento 

resulta na diminuição da viscosidade, na qual pode ser definida pela Lei de Potências (equações 

4 e 5). Para altas taxas de cisalhamento, há um platô de viscosidade [52] 

Os materiais dilatantes (shear-thickening) são materiais que, ao contrário dos 

pseudoplásticos, se caracterizam pelo acréscimo da viscosidade com o aumento da taxa de 

cisalhamento. Assim como no caso dos pseudoplásticos, podem ser definidos por Lei de 

Potência (equações 4 e 5). A propriedade dilatante do material depende da concentração, 

tamanho e forma das partículas inseridas no sistema [54]. 

 

𝜏 = 𝜏0 +  𝐾. 𝛾𝑛 (4) 

𝜂𝑎𝑝 = 𝐾. (𝛾)𝑛−1 (5) 
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Sendo  a tensão de cisalhamento,  viscosidade aparente,  é a taxa de cisalhamento, 

K é a constante que depende do tipo de fluido e n é o fator de potência, onde n>1 é fluido 

dilatante e n<1 é fluido pseudoplástico. 0 é a tensão de escoamento, não existente para 

pseudoplásticos, fluidos Newtonianos e dilatantes. 

Os fluidos plásticos (ou tixotrópicos) são similares ao pseudoplásticos, porém estes 

possuem uma tensão inicial para que a deformação ocorra, chamada de tensão de escoamento 

0. Já os fluidos de Bingham possuem relação de tensão de cisalhamento e taxa de cisalhamento 

linear como líquidos viscosos, mas possuem uma tensão de escoamento 0, resultando na 

necessidade de uma tensão inicial para fluir [52]. 

 

Utilizados para o estudo das propriedades reológicas de um material, diversas 

geometrias de “spindles” são utilizadas, como placa-cone, placa-placa (ou placas paralelas, ou 

disco-placa), aletas e cilindros concêntricos. Spindles cilíndricos são utilizados para estudar a 

reologia de líquidos, enquanto spindles cilíndricos são utilizados para estudo de tensão e taxa 

de cisalhamento e viscosidade de fluidos não-Newtonianos. Spindles em forma de placas 

aletadas (ou aletas) são normalmente utilizados para estudo de hidrogéis. Algumas geometrias 

estão apresentadas na Figura 18 [52]. 

 

Figura 18 – Tipos diferentes de spindles usados em reometria. Em (A) spindle placa-cone, em 

(B) placa-placa e em (C) cilindros concêntricos. 

 

Fonte: Adaptado de Chandran, Sarathchandran e Thomas [52]. 
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A reometria oscilatória se diferencia da reometria rotacional pelo tipo de movimentação 

do reômetro: enquanto a reometria rotacional possui uma rotação contínua, a reometria 

oscilatória é realizada com uma oscilação de frequência definida, podendo ser controlada pela 

tensão aplicada ou pela deformação aplicada.  

 

3.3.1 Reologia em hidrogéis 

 

Para hidrogéis, a reologia é utilizada para caracterizar propriedades químicas e físicas 

de forma rápida e simples. Os métodos mais comuns de caracterização reológica de hidrogéis 

se dão por reometria oscilatória de baixa amplitude (<1 °). Utiliza-se, por exemplo, alterações 

na frequência de oscilação para detectar característica do hidrogel, transição vítrea, arquitetura 

de cadeia e rede do hidrogel [56].  

A reologia dos hidrogéis apresentam princípios essenciais para as aplicações destes 

materiais. Propriedades mecânica obtidas por reologia mostram a viabilidade do hidrogel para 

aplicações biológicas específicas. A rigidez mecânica dos hidrogéis deve ser avaliada, por 

exemplo, para que o hidrogel se sustente em seu próprio peso para produzir um scaffold, 

mantendo o crescimento celular, adesão celular e diferenciação celular [56].  

Em bioimpressão, o estudo da reologia dos hidrogéis é fundamental para o controle 

preciso da forma tridimensional. O fluxo do hidrogel é crucial para a bioimpressão, 

contabilizando a deformação, viscosidade e a recuperação elástica deste para poder fluir e 

manter a estrutura impressa. Especificando a bioimpressão para EBB, há a necessidade dos 

hidrogéis serem pseudoplásticos/shear-thinning para que haja o escoamento, mas ao retirar a 

tensão aplicada, o hidrogel não escoe e se mantenha naquela geometria bioimpressa [57].  

Gorroñogoitia et al. (2022) realizaram o ensaio reológico de quatro tipos de alginato de 

sódio em concentração de 4% w/v, nomeados a partir do peso molecular médio (em kDa) de 

cada alginato: L495, L187, L253 e L427. O ensaio está apresentado na Figura 19 [58]: 
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Figura 19 – Ensaio reológico de alginatos de sódio (4% w/v) à 23 °C, analisando a influência 

massa molecular na viscosidade. 

 

Fonte: Adaptado de Gorroñogoitia et al. [58]. 

 

O ensaio conduzido pelo grupo de Gorroñogoitia et al., evidenciou que quanto maior a 

massa molecular de um polímero para hidrogel, maior é a viscosidade apresentada em sua 

solução aquosa. Os autores, em outro experimento, também verificaram que o aumento da 

temperatura reduz na redução da viscosidade do material ao permitir que as cadeias poliméricas 

possuam mais mobilidade. Para a bioimpressão, teores de 4% de L187 e L253 foram pouco 

viscosos, mas os alginatos L495 e 427 obtiveram boa printability, sejam pré ou pós-reticulação, 

otimizados para um Pr de 1,08 ± 0,06 na composição de 5% L495 [58].  

Como já citado no tópico 3.2.2 “Hidrogéis de alginato”, a baixa estabilidade estrutural 

do alginato para bioimpressão 3D de tecidos ósseos trouxe a necessidade de alterações no 

alginato, como a incorporação de fibras e partículas, promovendo melhores propriedades 

mecânicas e estabilidade estrutural [59]. Biovidros e hidroxiapatita foram também usados como 

aditivos bioquímicos, reológicos e mecânicos ao alginato [60]. 

A alteração do alginato com biovidro, hidroxiapatita ou outros hidrogéis resulta em 

alterações reológicas no material. O estudo reológico desses compósitos poliméricos é utilizado 

como um guia de ação entre a formulação e as propriedades dos compósitos [61].  

Adhikari et al., estudaram hidrogéis de alginato de sódio e quitosana aditivados com 

nano-hidroxiapatita (n-HAp) sob a óptica da bioimpressão 3D e printability para aplicações em 
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engenharia de tecidos ósseos. Os autores utilizaram os sistemas em situações sem reticulação e 

com reticulação + secagem. A nomenclatura presente na Figura 20 apresenta, respectivamente, 

%alginato, %quitosana e %hidroxiapatita em peso [62]: 

 

Figura 20 – Ensaio reológico realizado por Adhikari et al. 

 

Fonte: Adaptado de Adhikari et al. [62]. 
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Figura 21 – Ensaios reológicos realizados por Adhikari et al. [62]. Em (a) curva de viscosidade 

e tensão de cisalhamento em função da taxa de cisalhamento. Em (b) ensaio de fluência do 

fluxo em função do tempo. 

 

Fonte: Adhikari et al. [62]. 

 

Por meio do ensaio reológico, os autores concluíram que o aumento no teor de quitosana 

e n-HAp resultaram em fluidos com resposta shear-thinning pseudoplástica acentuada, 

evidenciado pelos menores valores de n (Figura 20). Para materiais com maior caráter 

pseudoplástico, a recuperação elástica é mais efetiva, assim como mostrado no ensaio de fluxo 

(J) em função do tempo apresentado na Figura 21-B. A Figura 21-A mostra que o aumento nos 

teores de quitosana e n-HAp trouxeram um aumento na tensão de escoamento dos materiais (0) 

[62]. 

Toda análise reológica do material foi evidenciada na bioimpressão dos scaffolds 

conforme Figura 22, onde as composições com menores valores de n, maior recuperação 

elástica e maior tensão de cisalhamento resultaram em poros definidos, com valores de Pr 

visualmente mais próximos de 1. A relação entre viscosidade, recuperação elástica e tensão de 

cisalhamento é essencial para a bioimpressão de hidrogéis com estabilidade estrutural. As 

imagens em MEV também mostraram que o incremento no teor de n-HAp resultou em 

filamentos com maior rugosidade superficial, o que é um fator crucial para adesão e crescimento 

celular em engenharia de tecidos ósseos [62].  
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Figura 22 – Scaffolds bioimpressos por Adhikari et al. Em (a) 5% 1%. Em (b) 5% 2%. Em (c) 

5% 1% 0,1%. Em (d) 5% 1% 0,4%. Em (e) 5% 2% 0,1%. Em (f) 5% 2% 0,4%. 

 

Fonte: Adhikari et al. [62]. 
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Nessa seção, apresentam-se os materiais e métodos utilizados no desenvolvimento do 

projeto, bem como as rotinas de projeto e validação do sistema. Assim, utilizou-se o método 

comparativo para analisar os resultados obtidos. 

 

4.1 MATERIAIS 

 

As matérias-primas utilizadas foram o alginato de sódio em sal (Dinâmica – 9005-38-3, 

90% de pureza), Poloxâmero 407 em grânulos (BASF – 9003-11-6), CaCl2 dihidratado 

(CaCl2.2H20) (Dinâmica – 10035-04-8, 99% de pureza).  

As seringas utilizadas foram seringas de 1 mL, 3 mL, 5 mL e 10 mL da marca SR ®, 

bem como tubos de poliuretano e conectores luer-lock obtidos da ePrinters.  

 

4.2 PREPARAÇÃO DE MISTURAS 

 

O alginato foi solubilizado em proporções 2% em peso (2 g em 100 mL) e 4% em peso 

(5 g em 100 mL) em água destilada, utilizando misturador mecânico (150 RPM) em banho-

maria à 60°C. 

Os hidrogéis de poloxâmero foram obtidos ao solubilizar o pó de alginato em proporções 

de 18% em peso e 20% em peso em água destilada, realizando ciclos de 3,5 minutos ao 

congelador para manter a temperatura menor que 20°C, favorecendo a solubilização e evitando 

formação de micelas. Produziu-se as soluções de CaCl2 com 3% em peso, 5% em peso, 8% em 

peso e 10% em peso em misturador mecânico à temperatura ambiente. 

 

4.3 BIOIMPRESSORA 

 

O modelo inicial de bioimpressora utilizado nesse projeto é uma Ender 3 V1 adaptada 

para bioimpressão 3D (Figura 23). No modelo inicial, um motor de passo transfere energia a 

uma barra roscada, a qual movimenta verticalmente uma barra transversal utilizada para mover 

o êmbolo da seringa. A bioimpressora não possui sistema de aquecimento para controle de 

temperatura.  

O sistema inicial possui quatro eixos de movimentação, na qual o eixo “x” é responsável 

pela movimentação da mesa de impressão, “y” como movimentação da barra de impressão e 
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“z” sendo o eixo de movimentação vertical para cada camada, e “ext” é o eixo de movimentação 

para alimentação do extrusor ou, nesse caso, movimentação do êmbolo da seringa. 

 

Figura 23 – Bioimpressora inicial utilizada no projeto, indicando os quatro eixos de 

funcionamento do sistema. 

 

Fonte: Autor. 

 

Como apresentado no tópico 3.1.2 “Mecanismos alternativos de bioimpressão por 

extrusão”, as diferentes técnicas utilizadas na bioimpressão 3D geraram um exponencial 

aumento de possíveis produtos a partir deste macroprocesso. O uso de sistemas coaxiais de 

bioimpressão 3D, além de produtos perfusionados com elevado grau de reticulação, resulta em 

filamentos em condições mais próximas ao ideal para bioimpressão 3D. A partir desta 

necessidade, houve a busca por transformar a bioimpressora inicial deste projeto em uma 

bioimpressora de extrusão coaxial, onde inicialmente foi projetada uma seringa de coextrusão 

e, posteriormente, o sistema foi adaptado para funcionamentos de uma ou duas seringas para 

coextrusão. 

A partir do sistema inicial, desenhou-se as novas peças utilizando o Autodesk Fusion3D 

® e impressas em impressoras 3D de FDM tradicionais. A Figura 24 apresenta a bioimpressora 

inicial com peças nomeadas para facilitar o entendimento:  
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Figura 24 - Bioimpressora utilizada no sistema com principais peças nomeadas. 

 

Fonte: Autor. 

 

A acoplagem do sistema todo na impressora foi feita pelo carro de impressão, nome 

adaptado de outras técnicas de manufatura aditiva. No carro de impressão, o suporte de seringas 

se acopla por parafusos e porcas. A barra transversal se movimenta por um eixo roscado 

conectado por correia ao motor de passo, com dois eixos guias laterais. Os detalhes dos 

desenhos estão presentes na patente de GRU 20 2024 008885 4 em andamento pelo INPI até a 

presente data (05/04/2024). 

 

4.3.1 Estudo da vazão e variáveis de impressão  

 

Como o sistema é adaptado a partir de uma impressora 3D tradicional, algumas funções 

presentes no sistema foram adaptadas. Assim, o estudo de velocidade de impressão, diâmetro 

do filamento e largura de extrusão como variáveis de impressão foi necessário para entender o 

funcionamento do sistema com cada condição de impressão. Mesmo que o sistema não possua 

mais um filamento polimérico para FDM, o software é adaptado de uma impressora do tipo 

FDM, e utiliza dados do filamento para calcular a função do motor de passo. Ressalta-se que a 

largura de extrusão e diâmetro do filamento estão correlacionados com um sistema tradicional 

de impressão 3D FDM, mas ainda assim influenciam no sistema de bioimpressão. 
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Para estudar o funcionamento do sistema, utilizou-se uma estrutura cilíndrica, com 0% 

de preenchimento e modo vaso. O modo vaso consiste na impressão de uma única parede do 

perímetro de um objeto sem a utilização de camadas de impressão e preenchimento [63]. 

A partir do modo vaso, uma seringa com água foi acoplada ao sistema. O uso da água 

objetivou compreender o sistema com um fluido de referência simples. A da barra transversal 

à peça de acoplagem do carro de impressão foi medida antes e depois do teste, com o auxílio 

de um paquímetro digital. O tempo do teste foi medido, assim como o volume despejado do 

sistema para o cálculo de vazão. Assim, comparou-se a velocidade inserida no software 

(velocidade prusa), com a velocidade real obtida a partir do seguinte cálculo: 

 

𝒗𝒓𝒆𝒂𝒍 =  
𝑳𝒊𝒏𝒊𝒄𝒊𝒂𝒍− 𝑳𝒇𝒊𝒏𝒂𝒍

𝒕
  (6) 

 

Têm-se Linicial como a distância da barra transversal inicial, Lfinal como a distância da 

barra transversal final e t como o tempo para tal teste. Assim como os cálculos de vazão 

calculada e vazão medida foram calculados por: 

 

𝑸𝒎𝒆𝒅𝒊𝒅𝒂 =  
𝑽

𝒕
  (7) 

𝑸𝒄𝒂𝒍𝒄𝒖𝒍𝒂𝒅𝒂 = 𝒗 .
𝝅

𝟒
 . 𝑫𝒔𝒆𝒓𝒊𝒏𝒈𝒂

𝟐  (8) 

 

Sendo V o volume vazado, medido por uma proveta, t o tempo do teste e D²seringa como 

o diâmetro interno da seringa, e v como velocidade. Neste ensaio, utilizou-se a velocidade real 

da equação 6 como velocidade para equação 8. Realizou-se 3 ensaios para cada variável. 

 

4.4 ANÁLISE REOLÓGICA 

 

Para compreender e correlacionar as propriedades viscosas dos polímeros estudados 

com as relações de bioimpressão do sistema, realizou-se ensaios reológicos. Ao estudar as 

propriedades do poloxâmero 407, sendo este o “padrão ouro” da bioimpressão, pode-se apontar 

um objetivo para os demais materiais serem bioimpressos.  

O reômetro utilizado neste trabalho foi o reômetro HAAKE Viscotester iQ Air (Figura 

25), com spindles em modelo aleta-copo (Figura 25).  
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Figura 25 – Reômetro HAAKE Viscotester iQ Air e spindle em aleta. 

 

Fonte: Autor 

 

 

Para análise do comportamento em relação à temperatura do poloxâmero 407, um ensaio 

em reometria oscilatória de deformação controlada (CD) sobre viscosidade em função da 

temperatura com duas rampas de aquecimento foi realizado com o poloxâmero 407 em 18% 

em peso e 20% em peso, iniciando em 5 °C, aquecendo à 3°C/min até 60 °C e resfriando 

novamente até 5 °C com taxa de -3 °C/min. Neste ensaio, a alimentação ao sistema ocorreu 

com a amostra em 5°C, evitando possíveis fadigas térmicas ao material. 

Para análise do comportamento do alginato (2% em peso e 4% em peso), um ensaio 

similar foi realizado, variando apenas a temperatura de início e máxima: iniciou-se em 60 °C, 

atingindo uma temperatura mínima de 5 °C e reaquecendo para 60 °C.  A mudança para este 

ensaio se deu pela elevada viscosidade do alginato em temperaturas abaixo de 20 °C, 

dificultando a medição de 28,2 mL conforme exigido pelo equipamento. Logo, iniciar o ensaio 

com temperaturas mais elevadas, permitiria a alimentação e disposição do alginato de forma 

mais precisa ao sistema. 
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Tabela 6 - Condições de ensaio reológico para poloxâmero 407 e alginato de sódio em 

reometria oscilatória. 

 

 

Por fim, o ensaio de viscosidade em função da frequência foi realizado para o 

poloxâmero 407: 

 

Tabela 7 – Condições de ensaio para ensaio de viscosidade em função da frequência de 

oscilação em deformação controlada (CD). 

  

Fonte: Autor. 

 

  

4.5 BIOIMPRESSÃO 3D 

 

Utilizando o sistema descrito, a bioimpressora foi controlada pelo software Repetier 

Host, e as amostras e condições de bioimpressão foram definidas pelo software PrusaSlicer. As 

condições de bioimpressão foram definidas conforme estudo do tópico 4.3.1 “Estudo da vazão 

e variáveis de impressão”. 

Poloxâmero 407 Alginato

Variável Valor Valor Unidade

T inicial 5 60 °C

T intermediária 60 5 °C

T final 5 60 °C

Frequência 0,5 0,5 Hz

Deformação 0,2 0,2 rad

Taxa de aquecimento 3 3 °C/min

Taxa de resfriamento -3 -3 °C/min

Reometria oscilatória (CD)

Variável Valor Unidade

f inicial 1 Hz

f final 10 Hz

T ensaio1 20 °C

T ensaio2 35 °C

Deformação 0,2 rad

Taxa de resfriamento 3 °C/min

Reometria oscilatória (CD) Poloxâmero
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Tabela 8 – Condições de impressão. 

 

Fonte: Autor. 

 

As amostras bioimpressas foram cubos de 20 mm de lado, com 10% de preenchimento, 

preenchidos em geometria alinhado alternado (grade alternada). A impressão foi realizada com 

5 camadas de altura para estudar o funcionamento da impressão de uma estrutura tridimensional 

que suporte o próprio peso e se mantenha estável.  

 

Este tópico apresenta as mudanças, propostas e executadas, considerando as respectivas 

evoluções para a execução do sistema de bioimpressão 3D por extrusão coaxial. 

Em um primeiro momento, evitando mudanças drásticas ao sistema, foi proposto um 

sistema de seringa de coextrusão, mas devido às limitações de precisão dimensional para a 

seringa, a ideia foi descontinuada e substituída pelas alterações para um sistema de coextrusão 

acoplado ao carro de impressão. A proposta da seringa de coextrusão está disponível no 

APÊNDICE A. 
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5 RESULTADOS  

 

Neste tópico, apresenta-se os resultados sobre o reprojeto da bioimpressora, estudo dos 

hidrogéis, análise reológica dos hidrogéis, estudo das variáveis de impressão e resultado do 

reprojeto da bioimpressora. 

 

5.1 REPROJETO DA BIOIMPRESSORA 

 

A proposta do sistema de coextrusão gerou duas variantes, sendo a montagem no carro 

de impressão ou na viga superior do sistema. O modelo inicial da bioimpressora serviu de base 

para o sistema de duas seringas.  

O modelo inicial Ender 3 V1 adaptado para bioimpressão, ao utilizar fluidos de elevada 

viscosidade (resistência ao escoamento), apresentava flexão na barra transversal, dispersando a 

energia que seria utilizada para movimentação do êmbolo e escoamento do hidrogel. A 

montagem de um sistema de coextrusão em duas seringas não poderia ser montado com duas 

seringas dispostas do mesmo lado do sistema, pois poderia reduzir momento e a flexão na barra 

transversal. O projeto, portanto, foi feita a partir de um sistema simétrico, com uma seringa em 

cada lado da barra transversal, podendo ser utilizada como sistema de uma única seringa ou 

duas seringas. 

O projeto do sistema de carro de impressão com seringas simétricas necessitou da 

alteração do carro de impressão e a extensão da barra transversal. A primeira alteração do 

sistema ocorreu pela extensão da barra transversal, para acoplar duas seringas, conforme mostra 

a Figura 26: 
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Figura 26 – Alteração da barra transversal para aplicação de duas seringas. 

 

Fonte: Autor. 

 

O projeto da barra transversal se deu em função de estender a peça em função de se 

obter a simetria para movimentação do êmbolo de duas seringas. Assim, a peça foi projetada 

com outras otimizações, como a produção de buchas para os eixos-guias que reduzam a flexão 

da peça.  

 

Figura 27 - Barra transversal desmontada 

 

Fonte: Autor. 

 

A extensão da barra transversal trouxe a necessidade de ajustes em relação à peça inicial, 

como a redistribuição dos parafusos e porcas existentes, redisposição das buchas para os eixos-

guias e novos parafusos e porcas, principalmente na bucha roscada, fixando-a na barra.  
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Assim como a barra transversal, a peça do carro de impressão foi reprojetada para a 

acoplagem de duas seringas de forma simétrica. A fim de não fazer alterações disruptivas, a 

peça foi reprojetada a partir da peça inicial. A peça inicial demontada está apresentada na  

Figura 28:  

 

Figura 28 - Peça inicial do carro de impressão desmontada, produzida em PLA. 

 

Fonte: Autor. 

 

A partir da peça inicial, a peça reprojetada está apresentada na Figura 29: 

 

Figura 29 – Peça do carro de impressão reprojetada para sistema de acoplagem simétrica de 

seringas, produzida em PLA. 

 

Fonte: Autor. 

 

A versão reprojetada do carro de impressão foi baseada no sistema inicial, com a 

incorporação de um novo espaço para um segundo suporte de seringas. Já o protótipo com as 

novas peças projetadas e impressas:  
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Figura 30 – Sistema de duas seringas montado no carro de impressão. 

 

Fonte: Autor 

 

A montagem das seringas ao sistema foi feita utilizando sistemas luer-lock com tubos 

de poliuretano com 4 mm de diâmetro interno e 6 mm de diâmetro externo. Para que os tubos 

e a agulha de impressão não ficassem em balanço, uma peça com encaixe aos suportes de 

seringa e com um furo na geometria dos conectores luer-lock foi projetada: 

 

Figura 31 - Sistema de fixação da tubulação. 

 

Fonte: Autor. 

 

A proposta inicial de mistura das seringas ocorreu em um sistema de junção em T e em 

Y, com saída para outro conector luer-lock com agulha, conforme Figura 32: 
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Figura 32 – Conectores luer-lock em Y e em T. 

 

Fonte: Autor. 

 

O misturador em T resultou em filamentos inconsistentes, com trechos reticulados em 

excesso e trechos sem reticulação, além de problemas com entupimento e acúmulo de pressão 

na agulha. Assim, a tentativa de utilizar um sistema de mistura em Y, reduzindo o ângulo de 

entrada dos fluidos. A necessidade de um bico de extrusão mais preciso para o funcionamento 

em coextrusão levou ao desenho final do sistema, conforme Figura 33: 

Figura 33 – Bico de extrusão produzido para coextrusão, sendo a agulha superior para fluxo 

interno, e a agulha lateral para fluxo externo dentro do tubo de silicone. Em (A), o sistema 

bipartido desmontado para visualização. Em (B), o sistema montado e fechado para uso.  

 

Fonte: Autor 

 

O bico de coextrusão foi produzido para otimizar o fluxo de dois materiais, formando 

assim um fluxo efetivamente em coextrusão, onde a entrada superior é o fluxo interno em uma 
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agulha com diâmetros menores que 800 m e o fluxo externo (entrada lateral) é realizado a 

partir de um tubo de silicone/polietileno de 4 mm de diâmetro externo e 1 mm de diâmetro 

interno.  

 

5.2 ESTUDO DOS HIDROGÉIS 

 

Para avaliar teoricamente a relação de vazões entre as seringas, utilizando a equação 8 

e assumindo a velocidade do êmbolo genérica de v = 1 mm/s, estudou-se o fluxo teórico de 

cada seringa, comparando e obtendo a relação entre vazão da Seringa 1/vazão da Seringa 2: 

 

Tabela 9 - Dados da análise de relação de vazão teórica das seringas utilizadas. 

 

Fonte: Autor. 

 

Ao utilizar os dados da Tabela 9, pode-se transformar as vazões volumétricas para 

vazões mássicas do alginato presente em soluções de 4% em peso e de átomos de cálcio presente 

em soluções de 5% em peso de CaCl2 em cada seringa (10 mL, 5 mL, 3 mL e 1 mL). Ao assumir 

soluções homogêneas, sabe-se que, para cada 100 mL (ou 100 g) de água, há 4 g de alginato e 

5g de CaCl2. Portanto, em um fluxo genérico de 100 mLs, há 5 g de CaCl2 (ou 0,045 mol) 

fluindo por segundo e, consequentemente por relação molar, 1,8 g de íons cálcio em 100 mL/s.  

 

𝑄𝑚𝑎𝑙𝑔𝑖𝑛𝑎𝑡𝑜 = 𝑄𝑠𝑒𝑟𝑖𝑛𝑔𝑎 ∗  
4 𝑔

105 𝑚𝑚³
 (9) 

 

𝑄𝑚𝐶𝑎 = 𝑄𝑠𝑒𝑟𝑖𝑛𝑔𝑎 ∗  
1,8 𝑔

105 𝑚𝑚3  (10) 

 

Sendo Qseringa como a medida de vazão teórica calculada para cada seringa e 

respectivos diâmetros. Assim, na Tabela 10, apresenta-se a relação entre vazão mássica de 

alginato em relação à vazão mássica de átomos de cálcio: 
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Tabela 10 – Estudo de relações mássicas para soluções de alginato 4% em peso e CaCl2 5% 

em peso, 

 

Fonte: Autor. 

 

Ao utilizar os valores da Tabela 4 como vazão, em transformação simples para 1 parte 

sendo 100 mL/s, têm-se uma vazão teórica de alginato em relação à vazão de íons cálcio. Ao 

comparar com os dados da Tabela 10 com a tabela 6, a proporção de íons de cálcio para cada 

grama de alginato no trabalho de Freeman e Kelly (2017) é menor do que nas relações aplicadas 

para as seringas presentes.  

 

5.3 ESTUDO DAS VARIÁVEIS DE IMPRESÃO 

 

O estudo das variáveis de impressão que alteram o funcionamento do sistema em termos 

de velocidade foi realizado para avaliar a vazão e a velocidade real a partir das condições 

inseridas no software PrusaSlicer.  

Ao analisar as velocidades do sistema, há duas velocidades: a velocidade de 

movimentação do eixo “ext”, ou seja, a velocidade de alimentação da seringa e a velocidade de 

deslocamento do sistema como um todo para tal deposição. A relação das duas velocidades em 

sistemas de impressão 3D tradicionais são proporcionais, onde cada trecho extrudado, deve ser 

depositado na mesa de impressão de forma uniforme, ou seja, para cada milímetro extrudado, 

a mesma distância deve ser movimentada ao bico de impressão para a deposição na mesa de 

impressão. 

Ao fixar o diâmetro do filamento como 1,2 mm e a largura de extrusão em 0,4 mm, 

utilizando uma seringa de 10 mL de 15,8 mm de diâmetro interno, a velocidade no software foi 

alterada em 5 mm/s, 15 mm/s e 30 mm/s (Velocidade Prusa) para analisar a velocidade real de 

movimentação da barra transversal (Velocidade Real).  

 

10 mL 5 mL 3 mL

10 mL 2,220 4,048 7,155

5 mL 1,217 2,220 3,924

3 mL 0,689 1,256 2,220

1 mL 0,172 0,314 0,555

Vazão mássica Ca 5%

Vazão mássica 

alginato 4%

Relação entre vazões mássicas [Qm Alg/Qm Ca]
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Figura 34 – Análise de variáveis de impressão. Diâmetro do filamento e largura de extrusão 

fixos. Velocidade Prusa (velocidade do software) variável. 

 

Fonte: Autor. 

 

Para tais condições, a velocidade real de extrusão é cerca de 10 vezes menor do que a 

velocidade inserida no software, possuindo um máximo de 1,4 mm/s e tendenciando à uma 

estabilidade em assíntota. A diferença em questão possui variáveis correlatas com o sistema de 

impressão 3D FDM original da impressora, antes da adaptação, e ao sistema atual.  

Ao utilizar o sistema original da impressora FDM, as condições aplicadas ao software 

calculam o funcionamento do motor de passo para extrusão de um filamento com diâmetro 

definido e a quantidade de material necessário para deposição com uma largura de extrusão 

definida. Assim, a alteração das variáveis de impressão altera o funcionamento da impressora 

conforme a extrusão de um filamento, mesmo que inexistente devido à adaptação para 

bioimpressão.  

A adaptação ao sistema de bioimpressão possui um sistema de correia para transferir 

torque e energia para o eixo roscado. A relação de diâmetros entre o tensor do motor de passo 

e o tensor do eixo roscado é de 1 para 3. A adaptação do sistema da bioimpressora apresenta 

que a entrada do dado de 1 mm de movimentação no eixo de extrusão resulta em 

aproximadamente 1 mm de movimentação real do extrusor, porém para entrada de dados de 10 

mm, por exemplo, o a movimentação real é de aproximadamente 15 mm. 

Ao fixar a velocidade do software (Velocidade Prusa) em 5 mm/s, e a largura de extrusão 

em 0,4 mm e variar o diâmetro do filamento, têm-se: 
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Figura 35 – Análise de variáveis de impressão. Velocidade Prusa (software) e largura de 

extrusão fixos. Diâmetro do filamento variável. 

 

Fonte: Autor. 

 

Assim como na variação de velocidade, a variação do diâmetro do filamento gerou uma 

de tendência para valores menores que 0,1 mm/s. Para diâmetros de filamento menores que 1, 

a velocidade (e consequentemente a vazão) aumentam consideravelmente. Sendo um filamento 

menor, surge a necessidade de um fluxo maior para complementar uma largura de extrusão de 

0,4 mm, no caso de impressão 3D FDM tradicional. Ressalta-se que o diâmetro tradicional de 

um filamento comercial é de 1,75 mm. Nestas condições, o processamento de um filamento 

tradicional de 1,75 mm teria velocidade de aproximadamente 0,2 mm/s.  

Assim, ao fixar a velocidade do software em 5 mm/s e o diâmetro do filamento em 1,2 

mm: 
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Figura 36 – Análise de variáveis de impressão. Velocidade Prusa (software) e diâmetro do 

filamento fixos. Largura de extrusão variável. 

 

Fonte: Autor. 

 

As vazões medidas e calculadas para todos os ensaios foram próximas, confirmando a 

hipótese de que o diâmetro interno da seringa rege a vazão do sistema junto com a velocidade. 

A diferença entre vazão calculada e vazão medida, provavelmente, está na irregularidade da 

circularidade da seringa. 

O aumento da variável de “largura de extrusão” resultou no aumento da velocidade de 

extrusão e, consequentemente, das vazões. Ao utilizar o exemplo da impressora 3D tradicional, 

o aumento da largura de extrusão exige mais material para ser depositado em cada unidade de 

comprimento linear, ou seja, maior velocidade para aumentar a vazão. 

O estudo das propriedades cercou as variáveis para condições de bioimpressão para 

funcionamento em torno de 0,5 mm/s de velocidade. Ao realizar uma bioimpressão teste com 

uma seringa, alimentada com poloxâmero 407 com 22% em peso e aquecido até 40 °C, o 

diâmetro do filamento de 1,2 mm, largura de extrusão de 0,4 mm e velocidade do software de 

5 mm/s, a deposição foi consistente, mantendo a estrutura e geometria, conforme a Figura 37: 
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Figura 37 – Biompressão teste utilizando poloxâmero 407 em 20% em peso. 

 

Fonte: Autor. 

  

O uso das condições de processamento estudadas anteriormente se mostrou ideal para a 

bioimpressão de uma seringa com um hidrogel adequado para bioimpressão 3D, na qual 

reologia será discutida posteriormente. O teste de bioimpressão apresentado mostrou 

precisamente otimizado, sendo utilizado para discussão e comparação das propriedades de 

viscosidade do poloxâmero 407 posteriormente no tópico 5.5 “ANÁLISE REOLÓGICA DOS 

HIDROGÉIS”. Em vias de comparação, as vazões de uma seringa, assumindo velocidade 

genérica de 1 mm/s:  

 

Tabela 11 – Vazão calculada para cada seringa utilizando v = 1 mm/s. 

 

Fonte: Autor. 

 

Ao realizar impressões com duas seringas, a vazão é composta pela vazão das duas 

seringas, como apresentado na Tabela 12 com velocidade genérica de 1 m/s e ignorando 

qualquer tipo de reação química ou física: 
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Tabela 12 – Análise de vazões em sistemas de duas seringas. 

 

Fonte: Autor. 

 

Assim, ao utilizar o sistema de duas seringas, a vazão é maior do que o sistema de uma, 

mas a velocidade de movimentação do sistema da bioimpressora é a mesma, ainda calculada 

sobre as funções originais da impressora. Ao comparar, por exemplo, o fluxo de uma seringa 

de 10 mL isolada e uma composição de uma seringa de 10 mL e uma de 3 mL, o fluxo do 

sistema duplo contém 31% mais material, resultando em acúmulo de material na ponta da 

impressora. As soluções serão discutidas posteriormente. 

 

5.4 PROTOTIPAGEM DO SISTEMA DE COEXTRUSÃO 

 

A proposta de desenvolver peças por impressão 3D FDM tradicional resultou na 

limitação de projeto da seringa de coextrusão pela dificuldade de impressão de paredes finas 

em peças compridas. Assim, a proposta de um sistema de coextrusão com duas seringas se 

tornou viável para simplificar o sistema, com sistemas adaptativos de fluxos internos e externos 

a partir das seringas utilizadas. 

 

5.5 ANÁLISE REOLÓGICA DOS HIDROGÉIS 

 

O estudo do comportamento reológico dos componentes dos hidrogéis e das misturas 

mostrou a relação da capacidade de impressão de cada material e a viscosidade.  

Apresenta-se o ensaio dos parâmetros reológicos G’, G’’ e viscosidade em função da 

temperatura para o alginato 2% em peso: 
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Figura 38 – Ensaio em reometria oscilatório de viscosidade x temperatura 60 °C – 5°C – 60°C 

de alginato de sódio 2% em peso. 

 

Fonte: Autor. 

 

O ensaio de viscosidade do alginato de sódio 2% em peso ressaltou a influência da 

temperatura na viscosidade, principalmente abaixo de 30 °C. A viscosidade do alginato 

utilizado neste estudo possui um pico máximo de viscosidade a 5 °C de 6,4 Pa.s. A relação de 

G’ e G’’ apresentou um fator viscoso (G’’) mais influente quando comparado ao (G’), sendo 

um material com comportamento reológico predominantemente viscoso, e não elásticos, em 

toda extensão da temperatura estudada 

A Figura 39 apresenta o ensaio de viscosidade em função da temperatura para o alginato 

4% em peso: 
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Figura 39 – Ensaio em reometria oscilatória de viscosidade x temperatura 60 °C – 5°C – 60°C 

de alginato de sódio 4% em peso. 

 

Fonte: Autor. 

 

Assim como o alginato em 2% em peso, o alginato em 4% em peso apresentou mudança 

de comportamento reológico em temperaturas abaixo de 30 °C, com ascensão da viscosidade 

de 4,3 Pa.s (60 °C) para 12,6 Pa.s (5 °C). Outra semelhança é a relação superior de efeito viscoso 

(G’’) em relação ao efeito elástico (G’), o que demonstra que o material se comporta 

essencialmente como um fluido viscoso e não como um hidrogel em função da ausência da 

reticulação.  

O aumento no teor de alginato resultou no aumento da viscosidade para 60°C de 160% 

(1,8 Pa.s para 4,3Pa.s), e 97% para  ° . O fator G’ do alginato  % em peso em 5 °C foi de 5,5 

Pa, enquanto o alginato 4% em peso foi de 12,5 Pa, sendo uma mudança de 127%, mas ainda 

insuficiente para bioimpressão 3D. As duas concentrações apresentaram histerese no ciclo de 

temperatura, indicando que a redução de liberdade de movimentação molecular das cadeias 

ocasionada pela redução da temperatura possui não ocorre de forma instantânea e dependente 

da troca de calor dentro do próprio fluido. 

Adhikari et al. (2020) estudaram a reologia do alginato de sódio em 5% em peso com 

1% em peso de quitosana, onde a relação dos autores apresentou que a solução resultava em 

fatores elásticos mais influentes do que fatores viscosos. Ao comparar os resultados de Adhikari 

et al. (2020) com os resultados obtidos pela reologia, a diferença de viscosidade e relação 

G’/G’’ evidencia a dificuldade de bioimpressão encontrada com tipo de alginato utilizado para 

este trabalho (resultados apresentados posteriormente) [62]. 
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Apresenta-se o ensaio de viscosidade em função da temperatura para amostra de 18% 

em peso de poloxâmero 407: 

 

Figura 40 – Ensaio em reometria oscilatória de viscosidade x temperatura 5 °C – 60°C – 5°C 

de poloxâmero 407 18% em peso. 

 

Fonte: Autor. 

 

Ao estudar o poloxâmero 407, a propriedades mais influente na viscosidade do material 

é a alteração de propriedade com a temperatura. Em 32,4 °C, o poloxâmero formou micelas e 

gelificou com efeito termorreversível, onde a viscosidade e os fatores G’ e G’’ aumentaram em 

5 ordens de grandezas. A reversibilidade do sistema possui histerese no resfriamento (23,1 °C), 

gerando uma lacuna de trabalhabilidade sobre temperatura para o sistema. 

Assim, apesar do sistema da bioimpressora não possuir controle de temperatura, as 

soluções de alginato devem ser bioimpressas em temperaturas entre 5 °C e 10 °C. Os hidrogéis 

de poloxâmero 407 devem ser bioimpressos em temperaturas acima de 30 °C, visto que estão 

em estado micelizado/gelificado. 

Apresenta-se o ensaio de viscosidade em função da temperatura para o poloxâmero 407 

20% em peso: 
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Figura 41 – Ensaio em reometria oscilatória de viscosidade x temperatura 5 °C – 60°C – 5°C 

de poloxâmero 407 20% em peso. 

 

Fonte: Autor. 

 

A flutuação de dados dos dois ensaios deve-se às micelas serem quebradas pela tensão 

necessária para deslocamento de aproximadamente 10° do ensaio, gerando um ciclo de 

montagem da estrutura micelar (pela temperatura) e quebra de tais estruturas (pela tensão do 

ensaio). A aproximação entre a influência viscosa (G’’) e a influência elástica (G’) dos dois 

ensaios mostra que a estruturação do sistema possui maior equilíbrio entre as propriedades. A 

combinação entre elevados teores de G’ e G’’ (acima de 10.000 Pa) e a viscosidade acima de 

1000 Pa.s contribuem para que o poloxâmero seja referência para a printability de qualquer 

hidrogel. A impressão deste material será discutida posteriormente.  

O poloxâmero 407 em 20% em peso apresentou menor temperatura de micelização (29,3 

°C), mas ainda com histerese no resfriamento (19,3 °C) ao comparado com o poloxâmero com 

18% em peso. Callan et al. (2017) apresentaram um estudo concluindo que, para maiores teores 

de poloxâmero, menor é a temperatura de micelização, justificado pelo número de agregados 

para formação de micelas em cada teor de poloxâmero: quanto mais material, mais núcleos de 

aglomeração e maior efeito à viscosidade, reduzindo a temperatura de transição [65]. 

Ao ensaiar o poloxâmero de 20% em temperatura constante variando a frequência, têm-

se o resultado apresentado nas figuras 42 e 43: 
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Figura 42 – Ensaio em reometria oscilatória de viscosidade em função da frequência para 

Poloxâmero 20% em peso, ensaiado a 20°C. 

 

Fonte: Autor. 

 

 

Figura 43 – Ensaio em reometria oscilatória de viscosidade em função da frequência para 

Poloxâmero 20% em peso, ensaiado a 35°C. 

 

Fonte: Autor. 

 

A diferença de propriedades nas duas temperaturas em questão mostra que a 

estruturação das micelas do poloxâmero estabilizam as propriedades para bioimpressão 3D, 
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com aumento da viscosidade e dos fatores elásticos. A Figura 37 apresentou uma bioimpressão 

teste usando o poloxâmero 407 em 20% em peso realizada para teste e referência. 

A estrutura cilíndrica de 20 mm de diâmetro foi bioimpressa como referência para as 

outras estruturas que serão discutidas posteriormente. A amostra bioimpressa apresentou 

elevada estabilidade em relação próprio peso, mantendo a forma conforme o projeto durante 

todo o processo de impressão. Ao estabilizar a temperatura com a temperatura ambiente, a 

estrutura bioimpressa se desfez pela desestruturação da estrutura micelar do poloxâmero. A 

fidelidade de forma e a printability do modelo de poloxâmero podem ser observadas com o 

contorno das linhas de preenchimento da amostra. 

 

5.6 REPROJETO DA BIOIMPRESSORA 3D 

 

Ao alterar a barra transversal do sistema, a bioimpressão em uma seringa foi melhorada. 

Ao evitar que a resistência ao escoamento do fluido da seringa reagisse como momento à barra 

transversal, flexionando a barra, a tensão exercida pelo motor de passo tornou o sistema mais 

preciso, dissipando menor energia do motor em forma de flexão. O carro de impressão 

produzido com encaixe simétrico entre as seringas apresentou um funcionamento similar ao 

inicial, mas permitiu a melhor acoplagem das seringas ao sistema. 

Ao produzir o sistema de encaixes para duas seringas, o sistema simétrico foi 

responsável por otimizar flexões causadas por dois fluidos, assim equilibrando a barra 

transversal com as duas seringas em dois momentos fletores distintos, simétricos e opostos.  

Ao utilizar o sistema de seringas com conectores em T com alginato 4% em peso na 

seringa de 10 mL e CaCl2 em 5% em peso na seringa de 5 mL, realizando de forma manual, 

foram produzidos filamentos promissores, conforme Figura 44:  
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Figura 44 – Filamento produzido manualmente com sistema de seringas em T. 

 

Fonte: Autor. 

 

Ao utilizar uma agulha ao final do sistema em T, a reticulação do alginato de sódio não 

permitiu que o material se conformasse para fluir pela agulha, sejam agulhas mais grossas de 

14G (1,8 mm de diâmetro interno) ou mais finas de 21 G (0,8 mm de diâmetro interno) Assim, 

o misturador em T apresentou uso possível, mas impreciso para as dimensões do sistema 

estudado, onde a espessura dos filamentos necessários é de 0,4 mm a 1 mm. 

Anexando o sistema de mistura em T à bioimpressora, sem o uso de agulha para 

deposição, o sistema apresentou bolhas, com superfície reticulada e interior com alginato 

líquido. As bolhas foram causadas pela mistura não homogênea dos materiais, possivelmente 

causado pela mistura em 180°, onde o alginato é mais viscoso que o CaCl2 e, portanto, possui 

maior energia ao entrar no sistema em T. 
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Figura 45 – Bolha presente na mistura de alginato/CaCl2 em tentativa de bioimpressão 3D.  

 

Fonte: Autor. 

 

Com as dificuldades encontradas no sistema de mistura pela rápida cinética de 

reticulação do alginato de sódio em CaCl2, o desenvolvimento de um bico de extrusão coaxial 

sanaria a dificuldade do ponto de mistura do sistema, evitando assim entupimentos, bolhas e 

falta de vazão de material. O bico de extrusão coaxial foi desenvolvido e incorporado à 

bioimpressora 3D.  

Assim como no misturador em T, o teste do sistema feito com acionamento manual das 

seringas apresentou um filamento possível de ser bioimpresso, como mostra a Figura 46:  

 

Figura 46 – Filamento produzido utilizando o bico de coextrusão projetado e construído, 

acionando as seringas manualmente. 

 

Fonte: Autor. 
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O filamento produzido manualmente, tanto pelo misturador em T quanto pelo bico de 

extrusão coaxial, mostrou que a composição e estruturação dos materiais está de acordo com o 

necessário.  

Os hidrogéis utilizados geraram filamentos adequados quando produzidos 

manualmente. O alginato de sódio (4%) e o CaCl2 (5%) mostrou que a necessidade de maior 

teor de agente reticulante é necessário para a formação do filamento. Porém, a impossibilidade 

de bioimpressão 3D é justificada pelo sistema da bioimpressora e a relação de velocidades. 

A bioimpressora 3D possui duas velocidades, sendo a velocidade de movimentação dos 

eixos X e Y e a velocidade de extrusão de material. Nota-se que, nos testes manuais de mistura 

em T e extrusão coaxial, a deposição de um filamento foi adequada controlando a velocidade e 

a posição para que o filamento fosse contínuo e disperso nas placas de petri. Os dois métodos, 

ao serem anexados à bioimpressora 3D apresentam problemas para serem bioimpressos, 

gerando bolhas, filamentos não contínuos e deposição inadequada. 

Ao utilizar a bioimpressora 3D em sistemas de mistura e extrusão coaxial, a deposição 

não ocorre na velocidade que deve ser realizada, pois a velocidade de extrusão é maior do que 

a velocidade dos eixos X e Y. Ao ser extrudado mais material reticulado do que a velocidade 

de movimentação dos eixos X e Y permite o material, ao invés de ser depositado, acumula na 

ponta do sistema, sendo arrastado junto ao bico de extrusão. 

Para corrigir a relação de velocidades, pode-se alterar o tensor do motor de passo para 

um de maior diâmetro, alterando a relação de engrenagens e, portanto, reduzindo a velocidade 

do extrusor e, tornando-a comparável com a velocidade dos eixos de movimentação da 

impressora.  
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6 CONCLUSÕES 

 

Os sistemas atuais de bioimpressão 3D possuem limitações relacionadas aos hidrogéis 

e às bioimpressoras, sendo de elevado custo e baixa disponibilidade. Ao produzir um sistema 

de extrusão de duas agulhas com controle de vazão pela seringa, a complexidade do sistema se 

reduz, assim como o custo, visto que a bioimpressora em questão é uma adaptação de uma 

Ender 3 v1 de FDM. 

A estrutura projetada para impressão em duas seringas se mostrou promissora, com 

controle de vazão pela velocidade do sistema e diâmetro interno da seringa. Assim, as relações 

de vazão encontradas permitem que cada hidrogel seja adequado para a bioimpressão 3D a 

partir de cada necessidade.  

Os hidrogéis de poloxâmero 407 que obtiveram printability adequada mostram que as 

propriedades reológicas necessárias para bioimpressão 3D são adequadas quando comparado 

ao alginato utilizado, pois os fatores G’ e G’’ são semelhantes em temperaturas acima de 30 °C, 

proporcionando o comportamento viscoelástico necessário para o processo. Assim, para obter 

um alginato que possui comportamento reológico adequado ao processo, mecanismos de 

reticulação podem ser utilizados, visto que a reação de reticulação é instantânea. 

Os materiais utilizados para obtenção de hidrogéis foram materiais de baixo custo, sem 

controle reológico focado em bioimpressão, gerando filamentos promissores nos testes 

preliminares. Ao serem utilizados com sistemas de mistura em T, o filamento gerado para 

bioimpressão 3D foi heterogêneo com bolhas de fluido, regiões sem reticulação e regiões com 

reticulação acima do necessário, mas possíveis de serem bioimpressos se aperfeiçoados. Testes 

manuais mostraram que as dificuldades dos sistemas de mistura estão nas relações de 

velocidade da impressora, mas os hidrogéis foram adequados. 

Assim, conclui-se que as condições dos hidrogéis foram satisfeitas para bioimpressão 

3D, podendo-se obter hidrogéis possíveis de serem bioimpressos por meios de mistura e 

extrusão coaxial. 

Conclui-se, também, que as alterações estruturais da bioimpressora 3D otimizaram o 

sistema e corrigiram erros existentes no projeto inicial da impressora, além de permitir a 

acoplagem e uso de duas seringas ao sistema. A impossibilidade de bioimpressão se deu pela 

adaptação inicial do sistema, onde as relações de velocidade e extrusão, por ser uma impressora 

adaptada, não foram satisfatoriamente adequadas para uma bioimpressora, a partir do projeto 

da impressora FDM tradicional. 
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Por fim, aperfeiçoamentos são necessários para que a impressora seja utilizada a fim de 

permitir a extrusão coaxial, na qual alterações no software e hardware da bioimpressora podem 

tornar o projeto viável e confiável, objetivando a bioimpressões para hidrogéis não-específicos. 

Alguns aperfeiçoamentos foram sugeridos, como alteração do tensor do motor de passo, 

montagem de um sistema independente para as duas seringas e alteração da programação da 

bioimpressora para se adequar às condições de coextrusão  
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7 SUGESTÕES DE APERFEIÇOAMENTOS E TRABALHOS FUTUROS 

 

Alterações do sistema da bioimpressora podem ser realizadas, como a troca do motor de 

passo, procurando aumentar o torque intrínseco máximo do motor atual. Assim, um motor com 

maior torque poderia extrudar materiais mais viscosos que o poloxâmero 407 gelificado, sendo 

possível utilizar materiais ainda mais próximos daqueles ideais para bioimpressão 3D.  

Por fim, a utilização de dois motores de passo independentes para o fluxo de polímero 

e agente reticulante torna o sistema ainda mais preciso para diferentes sistemas, sendo 

adaptados para diversos tipos materiais. Ainda, o uso de Peltier ou outros sistemas de 

aquecimento permitirá maior controle ao processo de bioimpressão, controlando ainda mais as 

condições de processamento dos materiais.  
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APÊNDICE A – SERINGA DE COEXTRUSÃO 

 

Em um primeiro momento, a produção de uma seringa de coextrusão foi estudada para 

o objetivo do sistema de coextrusão. A necessidade de uma precisão dimensional elevada trouxe 

dificuldades ao sistema. A proposta inicial se baseava em um escoamento interno de alginato 

de sódio e um escoamento externo de CaCl2, assim resultando na reticulação externa do fluxo 

de alginato. 

O projeto inicial da seringa de coextrusão é composta por duas peças, sendo a seringa 

de dois reservatórios e o êmbolo duplo, conforme Figura 47: 

 

Figura 47 – Projeto da seringa de coextrusão. Em (A), vista isométrica noroeste. Em (B) vista 

isométrica nordeste. Em (C) vista frontal. 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

A Figura 48 apresenta a seringa de dois reservatórios: 
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Figura 48 - Desenho da seringa de dois reservatórios. Em (A), a vista isométrica noroeste. Em 

(B), a vista frontal. Em (C) a vista lateral com corte C-C. 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

Assim, define-se os fluxos internos e externos a partir da Figura 49: 

 

Figura 49 - Esquema de fluxos internos e externos na seringa de coextrusão 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

A Figura 50 apresenta o êmbolo para a seringa de dois reservatórios:  
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Figura 50 – Desenho do êmbolo de dois reservatórios. Em (A), a vista isométrica noroeste. 

Em (B), a vista frontal com corte B-B. Em (C) a vista frontal com corte C-C. Em (D) a vista 

lateral com corte D-D. 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

A montagem do sistema de seringa está apresentada na Figura 51: 

 

Figura 51 - Montagem do sistema de seringa de coextrusão com êmbolo duplo. 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

As respectivas dimensões foram nomeadas para os cálculos de vazões, conforme Figura 

52: 
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Figura 52 – Nomenclatura das dimensões da seringa de coextrusão 

 

Fonte: Autor, Autodesk Fusion 360. 

 

A partir das dimensões genéricas, valores foram assumidos para calcular as vazões 

internas e externas e a relação entre tais vazões. Assumindo que a velocidade de escoamento 

interno e externo seja a mesma e genérica de v = 1 mm/s, visto que o mesmo êmbolo seria 

utilizado para ambos os escoamentos, a velocidade seria a mesma, definida pela velocidade do 

sistema de impressão vext (velocidade de extrusão). Esses valores foram comparados aos 

trabalhados por Freeman e Kelly (2017) sobre alginato de sódio de baixa viscosidade em 

proporção 25:9 (2,777...) [26]. 

Demonstra-se os cálculos a partir das equações 9, 10 e 11:  

 

𝑄𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 = 𝑣.
𝜋

4
 . 𝐷1

2 (9) 

 

𝑄𝑒𝑥𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 = 𝑣 .
𝜋

4
 . ( 𝐷2

2 −  𝐷1
2) (10) 
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𝑅𝑒𝑙𝑎çã𝑜 𝑑𝑒 𝑣𝑎𝑧õ𝑒𝑠 =  
𝑄𝑖𝑛𝑡

𝑄𝑒𝑥𝑡
 (11) 

 

 Assim, apresenta-se a tabela com possíveis dimensões e cálculos de vazões: 

 

Tabela 13 – Análise de dimensões e vazões da seringa de coextrusão. Valores em destaque 

são aqueles onde a relação é maior que 25:9 (2,777...) 

 

Fonte: Autor. 

 

O comprimento total da seringa de coextrusão, baseada em uma seringa comercial 

comum, é de 97 mm, enquanto o comprimento total do êmbolo duplo é de 140 mm. As 

dificuldades encontradas no processamento limitaram o uso deste projeto para o sistema em 

questão. A impressão 3D da seringa de coextrusão é limitada pelo processo de impressão 3D 

por FDM, visto que a impressão na direção longitudinal não seria eficiente por ser uma amostra 

com a relação comprimento/diâmetro elevada. A resolução de 0,1 mm (e.g. Ender 3 Max Neo) 

se torna outra limitação para a produção da seringa [64]. 

Assim, o projeto da seringa de coextrusão foi descartada e o desenvolvimento se tornou 

focado em um sistema de coextrusão em duas seringas. 

 


