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RESUMO 

 

DESENVOLVIMENTO DE DISPOSITIVO MICROFLUÍDICO DESCARTÁVEL 

CONTENDO ARRANJOS DE BIOSSENSORES PARA A DETERMINAÇÃO 

MULTIPLEXADA DE ESPÉCIES DE INTERESSE BIOLÓGICO EM 

DIFERENTES MATRIZES 

 

 Neste trabalho, desenvolveu-se um dispositivo microfluídico descartável 

com 16 pontos de sensoriamento para a construção de um arranjo de 

biossensores. Os componentes deste dispositivo foram individualmente 

avaliados e seu projeto de construção foi otimizado para o melhor desempenho 

dos sensores. Comprovado o bom desempenho do µPBDMA, realizou-se então 

a construção do biossensor para a determinação de D(+)Glicose. Utilizando a 

técnica de voltametria cíclica para uma solução de D(+)Glicose, as maiores 

correntes de pico obtidas foram para os filmes que continham carbon black CB, 

selecionando-se assim este nanomaterial de carbono na fabricação do 

biossensor. A curva analítica obtida apresentou faixa de resposta linear para 

concentrações de D(+)Glicose de 0,1 a 40 mmol L1, e um limite de detecção 

de 0,03 mmol L1, mostrando o sucesso da proposta de arquitetura do biossensor 

construído, sendo posteriormente utilizado para a consolidação da proposta do 

projeto que é a multiplexação de análise utilizando o µPBDMA. Como alternativa 

ao método enzimático para a determinação de creatinina, desenvolveu-se um 

sensor baseado na complexação do íon Fe3+com o analito, determinando assim 

indiretamente a concentração de creatinina na amostra por voltametria de pulso 

diferencial, monitorando-se a redução do Fe3+ livre (não complexado) a Fe2+. 

Esta arquitetura foi aplicada com sucesso em duas plataformas, utilizando-se um 
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dispositivo de baixo volume (3 µL), obtendo uma faixa linear de trabalho para 

creatinina (CNN) de 0,1 a 6,5 mmol L1, com um limite de detecção de 0,043 

mmol L1. No µPBDMA, os estudos foram realizados sequencialmente com 

D(+)Glicose, creatinina e ácido úrico, obtendo-se faixas lineares de 0,625 a 20 

mmol L1 para D(+)Glicose, de 0,106 a 4,500 mmol L1 para creatinina e de 

0,047 a 3,000 mmol L1 para ácido úrico, com limites de detecção de 0,12, 0,084 

e 0,012 mmol L1 para D(+)Glicose, creatinina e ácido úrico, respectivamente. 

Foram realizados estudos de repetibilidade do sistema proposto, sendo obtidos 

RSDs inferiores a 6,25 %. Investigou-se também estudos da influência de 

interferentes em potencial, sendo os RDSs menores do que 8,25%. Além disso, 

o desempenho do µPBDMA foi avaliado utilizando amostras de urina, obtendo-

se recuperações entre 97,4 e 104% para todos os biomarcadores. Foi 

desenvolvido também um dispositivo microfluídico acoplado a um imunossensor 

para a detecção de altos níveis de PSA. Para a utilização deste sistema, foi 

adaptado a um Spinner, um brinquedo que possui um rolamento central para 

girá-lo em torno de seu eixo. Para isso, utilizou-se uma base com uma haste e 

fixou-se ao rolamento do Spinner para utilizá-lo como uma centrífuga. Este 

sistema foi desenvolvido para carregar as soluções do ponto de injeção ao ponto 

de descarte e para fazer a separação do soro sanguíneo e as hemácias em tubos 

capilares. Os resultados obtidos para a determinação de PSA pelo imunossensor 

mostraram-se promissores, dado a boa faixa linear obtida (0,5 a 25,0 ng mL1), 

e também o limite de detecção (0,0014 ng mL1). O desempenho do 

imunossensor foi verificado para soro humano sintético fortificado com três 

concentrações diferentes de PSA, obtendo-se boas recuperações do analito. 
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ABSTRACT 

 

DEVELOPMENT OF A DISPOSABLE MICROFLUID DEVICE CONTAINING 
BIOSSENSOR ARRANGEMENTS FOR THE MULTIPLEXED 
DETERMINATION OF SPECIES OF BIOLOGICAL INTEREST IN DIFFERENT 
MATRICES 

 

 16 sensing points for the construction of an array of biosensors. The 

components of this device have been individually evaluated and their 

construction design has been optimized for the best performance of the sensors. 

Once the good performance of µPBDMA was proven, the construction of the 

biosensor was then carried out to determine D(+)Glucose. Using the cyclic 

voltammetry technique for a D(+)Glucose Glucose solution, the highest peak 

currents obtained were for films containing carbon black CB, thus selecting this 

carbon nanomaterial in the manufacture of the biosensor. The analytical curve 

obtained showed a linear response range for D(+)Glucose concentrations from 

0.1 to 40 mmol L1, and a detection limit of 0.03 mmol L1, showing the success 

of the proposed architecture of the built biosensor, being later used for the 

consolidation of the project proposal which is the analysis multiplexing using the 

µPBDMA. As an alternative to the enzymatic method for the determination of 

creatinine, a sensor was developed based on the complexation of the Fe3 + ion 

with the analyte, thus indirectly determining the concentration of creatinine in the 

sample by differential pulse voltammetry, monitoring the reduction of free Fe3 + 

(not complexed) to Fe2 +. This architecture was successfully applied on two 

platforms, using a low volume device (3 µL), obtaining a linear working range for 

creatinine (CNN) from 0.1 to 6.5 mmol L1, with a limit detection of 0.043 mmol 

L1. In µPBDMA, studies were performed sequentially with D(+)Glucose, 
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creatinine and uric acid, obtaining linear ranges from 0.625 to 20 mmol L1 for 

D(+)Glucose, from 0.106 to 4.500 mmol L 1 for creatinine and 0.047 to 3.000 

mmol L1 for uric acid, with detection limits of 0.12, 0.084 and 0.012 mmol L1 for 

D(+)Glucose, creatinine and uric acid, respectively. Repeatability studies of the 

proposed system were carried out, with RSDs of less than 6.25% being obtained. 

Studies on the influence of potential interferents were also investigated, with the 

RDSs being less than 8.25%. In addition, the performance of µPBDMA was 

assessed using urine samples, obtaining recoveries between 97.4 and 104% for 

all biomarkers. A microfluidic device coupled to an immunosensor was also 

developed to detect high levels of PSA. For the use of this system, it was adapted 

to a Spinner, a toy that has a central bearing to rotate it around its axis. For this, 

a base with a rod was used and fixed to the Spinner bearing to use it as a 

centrifuge. This system was developed to load the solutions from the injection 

point to the disposal point and to separate the blood serum and red blood cells in 

capillary tubes. The results obtained for the determination of PSA by the 

immunosensor proved to be promising, given the good linear range obtained (0.5 

to 25.0 ng mL1), and also the detection limit (0.0014 ng mL1) . The performance 

of the immunosensor was verified for synthetic human serum fortified with three 

different concentrations of PSA, obtaining good recoveries of the analyte. 
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 INTRODUÇÃO 
 

 

1.1. ELETRODOS IMPRESSOS 

 

 As pesquisas envolvendo métodos eletroanalíticos objetivam 

basicamente aprimorar o desempenho dos eletrodos de trabalho para 

otimizar/melhorar as características analíticas dos métodos, a saber:  

sensibilidade, seletividade, rápida resposta, robustez, baixo custo, entre outros. 

A vasta gama de possibilidades de modificação de eletrodos sólidos ainda 

atendem muitas destas características, porém, a regeneração da superfície do 

eletrodo para o seu reuso e/ou modificação necessita, na maioria dos casos, de 

tratamentos químicos, eletroquímicos e/ou mecânicos, que dependem da 

experiência do analista, podendo assim influenciar de forma positiva ou negativa 

o desempenho do método eletroanalítico1. Assim, buscam-se alternativas para 

que o sensor tenha menor necessidade (ou nenhuma) de tratamentos de sua 

superfície antes de uso e/ou modificação, sendo os eletrodos impressos (SPE, 

do inglês “Screen-printting Electrode”) uma possibilidade viável para este fim. 

 Um dos grandes atrativos para o uso de SPEs é o seu relativo baixo custo 

devido à possibilidade de fabricação em larga escala e a disponibilidade de 

eletrodos comerciais diversificados (e.g. de carbono, de ouro, platina, CNTs, 

carbono modificados etc.). Outra vantagem do uso deste tipo de sensor é a 

possibilidade de miniaturização da célula eletroquímica, uma vez que os três 

eletrodos (eletrodos de trabalho, referência e contra-eletrodo) são impressos em 

uma mesma base, sendo necessários alguns mililitros ou até microlitros por 

determinação, o que é apreciável do ponto de vista econômico e ambiental2.  
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 Existem diversos procedimentos para a fabricação de SPEs, derivando da 

deposição de um filme sobre um substrato inerte, seguido da cobertura parcial 

do sensor com uma camada isolante para os contatos elétricos, dispondo apenas 

a área dos três eletrodos (Figura 1). 

 

 

Figura 1. Figura ilustrativa de um SPE. 

 

 Uma técnica de deposição para a construção de SPEs muito utilizada é a 

“silk screen”, baseando-se na simples incorporação das tintas, empregando-se 

uma tela vazada contendo a configuração e/ou dimensões dos três eletrodos 

(WE, CE e RE). A passagem da tinta condutora através destas três regiões 

definidas anteriormente irá imprimir os eletrodos na superfície de um substrato 

não condutor selecionado. Em uma segunda etapa, o eletrodo de trabalho 

poderá ser modificado e sobre a superfície do eletrodo de pseudo-referência é 

depositada uma fina camada de resina epóxi contendo prata ou uma tinta de 

prata3. 

 Para a fabricação dos eletrodos de trabalho nestes dispositivos, costuma-

se utilizar uma tinta contendo material metálico condutor como ouro, platina, 

prata entre outros ou tintas à base de carbono (pó de grafite, nanotubos, grafeno, 

carbono black, etc.)4. As tintas utilizadas na fabricação dos eletrodos impressos 
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devem atender algumas características como viscosidade adequada para ser 

utilizada no processo de silk screen, aderência apreciável no substrato, para 

evitar a lixiviação e, flexibilidade, visando evitar rachaduras na superfície, 

principalmente quando se trata de eletrodos fabricados a partir de materiais 

flexíveis. Após a impressão da tinta no suporte, o filme é seco e usualmente 

curado a altas temperaturas. O emprego deste processo produz um filme rígido 

e aderente, com espessura de 10-20 μm e propriedades mecânicas e elétricas 

desejadas5. 

 Assim como em eletrodos convencionais, é muito comum a utilização de 

materiais de carbono na construção SPEs. O carbono é um dos materiais mais 

abundantes do planeta, que pode ser encontrado livremente na forma cristalina 

como grafite, diamante ou amorfo. Devido sua versatilidade, a utilização de 

materiais de carbono, como grafeno, nanotubos de carbono (CNTs), carbono 

vítreo, fulereno, grafite e fibras de carbono, têm sido utilizados no 

desenvolvimento de sensores eletroquímicos6. As características analíticas 

desejáveis para um sensor eletroquímico são: baixo custo (em relação à maioria 

dos materiais utilizados para a fabricação de sensores), alta condutividade 

elétrica e baixa corrente residual, quando comparados aos eletrodos metálicos 

e uma ampla janela de potencial de trabalho, principalmente em potenciais 

positivos7.  

 São diversas as vantagens obtidas empregando-se o SPEs, além de 

menor custo de fabricação e a possibilidade de construção deste tipo de 

dispositivo em diversas conformações. Como exemplo, destaca-se o 

acoplamento de SPEs em sistemas microfluídicos. Sistemas microfluídicos são 

constituídos de canais que podem conduzir quantidades muito pequenas de 
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amostras, que podem ser fabricados com uma ampla variedade de materiais de 

baixo custo8. 

 

1.2. PLATAFORMAS MICROFLUÍDICAS 

 

 A microfluídica é uma ciência que estuda o controle e manipulação de 

pequenos volumes de fluidos (na ordem de μL, nL, pL, fL) em rede de 

microcanais e tamanho reduzido, levando a um baixo consumo de energia e 

efeitos especiais de microdomínio, sendo que pelo menos uma dimensão do 

canal deve estar na faixa de micrômetros. O comportamento dos fluidos em 

microescala pode diferir do comportamento em macroescala. Fatores como 

tensão superficial, dissipação de energia e resistência fluídica começam a 

dominar o sistema em nível micro9. 

 Intensos esforços têm sido direcionados nos últimos anos no 

desenvolvimento de plataformas microfluídicas para o propósito em aplicações 

analíticas. Os dispositivos microfluídicos (μFDs) são muito atrativos em diversas 

áreas, como análises clínicas e de alimentos, com vantagens na redução do uso 

de reagentes, redução do tempo total de processamento, considerando uma 

possível plataforma para substituir a configuração convencional de bancada 

úmida. Agora é possível aumentar a capacidade de processamento paralelo, 

bem como a confiabilidade e a sensibilidade por meio da automação, integração 

e miniaturização10,11. Além disso, nas últimas décadas, avanços na tecnologia 

foram alcançados, resultando em melhorias significativas na fabricação de 
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dispositivos microfluídicos, e é possível desenvolver sistemas de diagnóstico no 

local de atendimento (Point of Care)12 . 

 Plataformas microfluídicas têm sido amplamente aplicadas na detecção 

de biomarcadores clinicamente relevantes, como resultado de suas vantagens 

intrínsecas, incluindo baixo consumo de reagentes, baixo custo, menores 

tempos de reação e a possibilidade de se desdobrarem pela integração de um 

laboratório inteiro em um único chip13,14,15. 

 Os μFDs são geralmente construídos com polímeros ou vidros usando 

uma variedade de técnicas para produzir canais microfluídicos. Diversas 

técnicas focadas no desenvolvimento de μFDs têm sido empregadas utilizando-

se materiais como silício, vidro, papel, cerâmicas cozidas a baixa temperatura e 

polímeros. Entre esses materiais, o silício tem sido amplamente utilizado como 

resultado de suas propriedades bem conhecidas e métodos de fabricação bem 

estabelecidos baseados na fotolitografia da indústria de semicondutores16,17,18. 

Nas última décadas, com o desenvolvimento da litografia suave, o poli 

(dimetilsiloxano, PDMS) ganhou popularidade crescente e desempenhou um 

papel fundamental na promoção de melhorias significativas na pesquisa de 

dispositivos microfluídicos devido aos procedimentos de fabricação 

relativamente baratos e relativamente simples envolvidos19. Essas vantagens 

subjacentes contribuíram muito para o amplo uso do PDMS no desenvolvimento 

de dispositivos microfluídicos para a detecção de biomarcadores20. Apesar das 

vantagens, técnicas como litografia suave requerem condições especiais, 

incluindo uma sala limpa com controle de luz e diferentes fotomáscaras para 

cada novo padrão. Esses requisitos especiais tendem a diminuir a simplicidade 
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do processo. Desvantagens semelhantes são encontradas em técnicas como 

moldagem por injeção, moldagem de réplica e gravação a quente. 

 

1.3. MICROFLUÍDICA EM PAPEL 

 

 Dentre os diversos materiais que podem ser utilizados em sistemas 

microfluídicos em SPEs, destaca-se o uso de papel em dispositivos conhecido 

como µPAD (do inglês, microfluidic paper-based analytical device). O primeiro 

trabalho utilizando µPAD foi relatado por Martinez e colaboradores21, que 

desenvolveram um dispositivo baseado na determinação simultânea 

colorimétrica de D(+)Glicose e BSA (Albumina de soro bovino, do inglês 

“Bovine serum albumine”) em amostras de urina, obtendo-se uma faixa linear de 

2,5 a 500 mmol L1 para  D(+)Glicose e de 0,38 a 75 µmol L1 para BSA. Neste 

trabalho relata-se que o papel está emergindo como uma plataforma de baixo 

custo para a construção de dispositivos microfluídicos. O papel funciona como 

substrato microfluídico 3D porque sua rede de fibras de celulose atua como 

capilares, absorvendo soluções aquosas sem a necessidade de bombeamento 

ativo. 

 Um dos grandes atrativos do uso de papel para µPADs deve-se as suas 

características como o baixo custo, facilidade de operação e também por serem 

descartáveis22. Um dos tipos de papel mais utilizados na fabricação de µPADs é 

o papel cromatográfico Whatman #1 e, em menor escala o Whatman P8123, 

devido ao seu elevado custo (cerca de 10 vezes mais caro que o Whatman #1). 
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  No campo da análise eletroquímica, este tipo de dispositivo é muito 

difundido, sendo o trabalho realizado por Dungchai e colaboradores24, o primeiro 

publicado utilizando a técnica de screen-printing para a confecção de sensores 

para a detecção de D(+)Glicose, lactato e ácido úrico. O dispositivo foi 

denominado como ePAD (do inglês, electrochemical paper-based analytical 

device), também chamado de EµPAD (do inglês, electrochemical microfluidic 

paper-based analytical device). Métodos eletroquímicos possuem algumas 

características de grande interesse para a análise química em relação aos 

métodos colorimétricos, como maior sensibilidade, maior rapidez de análise e 

principalmente, as detecções eletroquímicas são insensíveis à luz ambiente e 

amostras coloridas23. 

 Pode-se desta forma constatar que o custo final de uma determinação 

empregando-se um dispositivo do tipo PAD (Paper-based Analytical Device, 

dispositivos analíticos baseados no uso do papel) é bem menor que aquele 

empregando-se os métodos convencionais de análise. Outrossim, além do baixo 

custo de fabricação, é possível se obter diversos dispositivos em um único lote 

e acoplar estes dispositivos em sistema microfluídico com redução considerável 

do consumo de reagentes e geração de resíduos. 

 Sendo assim, torna-se interessante a construção de biossensores em 

plataformas EµPAD, considerando-se a miniaturização do sistema e a 

possibilidade de se empregar equipamentos portáteis para análises diagnósticas 

em testes point-of-care. Com base nisso, a busca por métodos de análises 

clínicas mais simples, com menor tempo e baixo custo de análise para o 

diagnóstico de doenças, torna-se cada vez mais relevante8. 
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 A integração de biossensores enzimáticos em sistemas EµPAD, mostra-

se bastante promissora, devido à utilização de volumes reduzidos no sistema, o 

que auxilia no menor consumo de reagentes (em geral microlitros) e maior 

rapidez na resposta. Rungsawang e colaboradores25 desenvolveram um EµPAD 

para a determinação de D(+)Glicose com detecção amperométrica 

empregando-se a enzima glicose oxidase. A faixa linear de concentração obtida 

para D(+)Glicose foi de 0 (sic) a 100 mmolL1 e o limite de detecção foi de 0,86 

mmol L1  

 

1.4. D(+)GLICOSE, CREATININA E ÁCIDO ÚRICO 

 

 A D(+)Glicose é um carboidrato importante para os seres vivos. Nos 

seres humanos, é utilizada como fonte de energia no processo de respiração 

celular gerando ATP como produto de sua degradação, além de ser um 

intermediário metabólico. Em geral a D(+)Glicose é monitorada no sangue, 

contudo, por ser excretada na urina é possível a quantificação neste fluído 

biológico onde a concentração para um indivíduo saudável é cerca de 15 mg 

dL1 (0,83 mmol L1)26. Este valor não é detectado em exames de urina 

convencionais, pois os rins reabsorvem a D(+)Glicose, redirecionando-a para 

a corrente sanguínea. Porém, quando há um aumento excessivo da 

concentração de D(+)Glicose na corrente sanguínea, os rins podem perder a 

capacidade de reabsorvê-la, ocorrendo um aumento da concentração de 

D(+)Glicose na urina acima do valor normal (15 mg dL1 )27. Esta perda da 

capacidade dos rins em filtrar e reabsorver a D(+)Glicose é conhecida como 
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glicosúria (presença de altas concentrações de D(+)Glicose na urina). Tal 

deficiência é considerada um indicativo de problemas renais e diabetes28.  

 A enzima glicose oxidase (GOx) é uma flavoproteína responsável pela 

catálise da oxidação da β-D-glicose em glucono-δ-lactona, que é hidrolisada a 

ácido glicônico, gerando peróxido de hidrogênio29. A produção de GOx é 

realizada por alguns fungos e insetos, e o peróxido de hidrogênio gerado é 

utilizado como agente bactericida e também como fungicida30. A GOx é uma 

enzima da classe das oxirredutases, catalisando reações de oxirredução a partir 

do oxigênio molecular como receptor de elétrons29.  

 A creatina é um bioproduto do metabolismo de aminoácidos, sendo uma 

fonte de energia para os tecidos musculares31. Durante os movimentos de 

contração muscular, a creatina é espontaneamente convertida em creatinina, 

que é transportada pela corrente sanguínea até os rins, sendo excretada pela 

urina32. Em um indivíduo sadio, a concentração de creatinina na urina é 

relativamente constante na faixa de concentração de 40 – 150 µmol L−1. Sendo 

assim, concentrações inferiores a 40 µmol L−1 pode ser um indicativo de perda 

da massa muscular e em concentrações superiores a 150 µmol L−1 pode estar 

relacionado com disfunções renais desde uma obstrução do trato urinário até 

problemas mais graves. Por exemplo, um indivíduo com uma insuficiência renal 

grave apresentará concentrações de creatinina superior a 500 µmol L−1, exigindo 

assim que esta pessoa seja submetida a um procedimento de diálise ou mesmo 

transplante de rins33. O ácido úrico (UA, do inglês uric acid) é um metabólito do 

metabolismo das purinas e cerca de 70% de sua produção diária é excretada 

pelos rins34. Os limites normais de excreção de UA no corpo humano estão entre 

750 a 800 mg por dia35. O aumento anormal desses níveis pode ser indicativo 
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de várias doenças, como riscos cardiovasculares36 e doença renal crônica37. Sha 

et al.38 desenvolveram um eletrodo flexível baseado em MoS2 de baixo custo 

para determinação de UA em amostras de urina humana obtendo o limite de 

detecção de 1,169 μmol L1 e sensibilidade de (98,3 ± 1) nA μmol L1.

 Majoritariamente, as determinações de ácido úrico e creatinina em 

laboratórios de análises clínicas são realizadas por métodos colorimétricos. O 

ácido úrico é determinado através da reação enzimática da uricase, ocorrendo o 

acoplamento oxidativo catalisado pela peroxidase e, o peróxido de hidrogênio 

formado reage com diclorofenolsulfonato e 4-aminoantipirina produzindo a 

antipirilquinonimina de cor vermelha. A absorbância deste complexo formado é 

monitorada em 520 nm, sendo diretamente proporcional à concentração de ácido 

úrico da amostra.  

A determinação da creatinina baseia-se na reação de Jaffé, na qual a 

creatinina reage com o íon picrato em meio alcalino, formando um complexo 

colorido laranja-avermelhado, monitorado em um comprimento de onda de 500 

nm. Entretanto, ensaios clínicos para a determinação dessas espécies requerem 

a coleta de toda a urina produzida pelo paciente dentro de 24 horas e pré-

concentração da amostra para a análise39,40,41,42. Há relatos na literatura que 

usam outros métodos para a detecção desses analitos, como eletroforese 

capilar13,43, HPLC 44,45, e outros46,47. 

 Pudir et. al48 descreveram diversos tipos de biossensores 

(amperométricos, potenciométricos, etc.) destinados à determinação de 

creatinina. Lad et. al33 desenvolveram um biossensor com três enzimas, onde a 

creatininase converte creatinina em creatina. Em seguida, é convertido em 

sarcosina e ureia via creatina amidino-hidrolase. Então, a sarcosina oxidase 
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converte a sarcosina em glicina, acetaldeído e peróxido de hidrogênio. A 

determinação da creatinina foi realizada através de cronoamperometria, 

monitorando o peróxido gerado. 

 Cincotto et al.49 desenvolveram um dispositivo eletroquímico microfluídico 

em papel contendo duas manchas: uma modificada com pontos quânticos de 

grafeno para a determinação do ácido úrico e a outra funcionando como 

biossensor modificado com pontos quânticos de grafeno. A enzima nesse caso 

foi a creatininase e o cloreto de hexaminrutênio atuou como mediador de elétrons 

na determinação da creatinina. O dispositivo permitiu a detecção simultânea de 

ácido úrico e creatinina com LODs de 8,4 nmol L−1 e 3,7 nmol L−1, 

respectivamente. 

 Rossini et al50, desenvolveram um dispositivo miniaturizado descartável 

baseado em papel para a determinação colorimétrica de creatinina e ácido úrico. 

Para isso, a determinação da creatinina foi baseada na reação de Jaffé e para a 

detecção de ácido úrico a redução de Fe3+ para Fe2+ foi monitorada utilizando 

1,10-fenantrolina. Os limites de detecção foram 0,139 mmol L1 para CNN e 

0,098 mmol L1 para o ácido úrico. 

 

1.5. PSA 

 

 O PSA (Antígeno prostático específico, do inglês, Prostatic Specific 

Antigen) é uma glicoproteína pertencente ao grupo das calicreínas, no fluido 

prostático. Sua função consiste em degradar proteínas sintetizadas na vesícula 

seminal, com o objetivo de evitar a coagulação do sêmen. Quando há perda da 
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arquitetura normal da glândula, os níveis de PSA no sangue aumentam, 

indicando tumorigênese da próstata, pois o PSA passa a ter acesso à circulação 

periférica51. O câncer de próstata é o segundo tipo de tumor mais incidente entre 

os homens brasileiros52, sendo que a maior taxa de ocorrência é entre homens 

com idade superior a 65 anos (cerca de 75%). O primeiro exame a ser realizado 

para a detecção do câncer de próstata é o exame retal, onde se observa um 

aumento anormal na próstata. Mediante as alterações na próstata é realizado o 

exame de monitoramento dos níveis de PSA no sangue53. Quando os níveis de 

PSA do paciente superam o valor de 10 ng mL1, as chances de o indivíduo estar 

desenvolvendo o câncer de próstata superam os 50%. O método usual para a 

detecção de PSA é o ELISA (do inglês “enzyme-linked immunosorbent assay” - 

ensaio de imunoabsorção enzimática), porém este tipo de ensaio costuma ter 

elevado custo. Além disso, existem outros métodos que vêm sendo 

desenvolvidos para este fim, como eletroquimioluminescência, fuorescência, 

quimioluminescência, espectroscopia Raman e detecção eletroquímica54-59. 

 Yang e colaboradores60 desenvolveram um imunossensor com folhas de 

grafeno para a imobilização dos anticorpos e antígenos, utilizando-se tionina 

como mediador de elétrons e HRP. Este imunossensor apresentou uma faixa 

linear de resposta de 0,002–10n g mL1 e um limite de detecção de 1 pg mL1. 

Shin el al.61 relatam um imunossensor feito a partir de microesferas magnéticas 

presas a micropoços, onde os processos de captura e de detecção são 

realizados num sistema microfluídico. A determinação dos níveis de PSA foi 

realizada por espectroscopia de impedância eletroquímica, obtendo-se um limite 

de detecção de 1 pg mL1. Ҫevik e colaboradores62 realizaram a determinação 

de PSA utilizando um eletrodo de ouro modificado com cisteína e dendrímeros 
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de poliamidiamina com núcleo de ferroceno utilizando a técnica de 

monocamadas auto-organizadas. O anticorpo monoclonal de PSA (anti-PSA) foi 

imobilizado covalentemente nos dendrímeros que foram anexados à superfície 

de ouro modificada (Au / Cys / Fc-PAMAMs / anti-PSA). Os níveis de PSA foram 

analisados quantitativamente usando voltametria de pulso diferencial e o limite 

de detecção obtido foi de 0,001ng mL1. 

 Para a análise diagnóstica, a possibilidade de monitoramento de duas ou 

mais doenças em um único dispositivo é de fundamental importância, assim, o 

acoplamento de diversos biossensores em um único dispositivo em sistemas 

µPAD torna-se muito promissor. Desta forma, a possibilidade de construção de 

vários biossensores em um único arranjo é bastante relevante, pois pode 

possibilitar o monitoramento multiplexado de vários biomarcadores em uma 

única amostra em um sistema microfuídico, diminuindo o tempo de análise, 

consumo de amostra e aumento da precisão dos diagnósticos (diferentes 

biomarcadores relacionados a uma mesma doença podem ser acompanhados 

ou monitorados) 63-65.  
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 DESENVOLVIMENTO DO µPBDMA 

 

2.1. OBJETIVO 

 

 O objetivo desta etapa do trabalho foi o desenvolvimento e fabricação de 

dispositivos impressos microfluídicos descartáveis de baixo custo para a sua 

utilização em análise multiplexada. 

 

2.2. MATERIAL E EQUIPAMENTOS 

 

2.2.1. Confecção dos componentes do dispositivo 
 

Para a fabricação dos componentes utilizou-se: 

  Folhas de poliéster (USA Folien) 

  Adesivo de vinil (Imprimax) 

  Adesivo dupla face 3M 

  Tinta condutiva de carbono (Gwent) 

  Tinta condutiva de prata/cloreto de prata (Gwent) 

  Impressora de recorte Silhouette CAMEO 3 gerenciada pelo software 

Silhouette Studio 

 

2.2.2. Ensaios de desempenho do dispositivo 
 

 Corante vermelho 40 (Sigma-Aldrich – USA)  

  Ácido ferroceno carboxílico (Sigma-Aldrich – USA) 
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 Carbon black VX-72R (Cabot) 

 Quitosana (Sigma-Aldrich – USA) 

 Todas as soluções foram preparadas utilizando-se água ultrapura 

(resistividade > 18,0 MΩ cm) obtida em um sistema Millipore Milli-Q  

 Potenciostato/galvanostato Autolab PGSTAT-12 (Eco Chemie, Holanda) 

com um módulo de multiplexação (MUx) controlado pelo software NOVA 

2.1 

 Para o ensaio de ângulo de contato utilizou-se o equipamento 

TECHNIQUIP modelo 21AC, gerenciado pelo software DROPimage 

advanced 

 

2.3. PROPOSTA INICIAL 

 

O dispositivo sensor é composto pelo arranjo de eletrodos, que consiste em 

quatro camadas: o eletrodo de trabalho (WE, do inglês working electrode), o 

eletrodo de pseudo-referência (pseudo-RE, do inglês pseudo-reference 

electrode) o contra-eletrodo (CE, do inglês counter electrode) e canal 

microfluídico  

 

2.3.1. Eletrodos de trabalho e pseudo-referência 
 

Os eletrodos de trabalho e o de pseudo-referência foram confeccionados 

empregando-se procedimentos similares. Os eletrodos foram construídos 

utilizando uma máscara de adesivo de vinil contendo os formatos desejados dos 

eletrodos. Os formatos foram desenhados utilizando-se o programa Silhouette 
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Studio 4.1 e uma impressora de recorte foi utilizada para recortar o adesivo, 

gerando a máscara. A máscara foi fixada sobre o substrato de poliéster, neste 

caso, transparência para impressão em impressora laser e, em seguida, feita a 

deposição das tintas condutoras de carbono e de prata/cloreto de prata utilizando 

a técnica de serigrafia. Após a deposição, foi feita a cura das tintas por meio de 

tratamento térmico a 90ºC para a tinta de carbono e 60ºC para a tinta de Ag/AgCl 

por 30 min, conforme ilustrado no esquema mostrado na Figura 2.  

a b c d e
 

Figura 2. Representação esquemática da fabricação dos eletrodos: a) folha de 

transparência; b) transferência do adesivo vinílico recortado para folha de 

transparência; c) serigrafia da tinta de carbono e da tinta de Ag/AgCl em cada 

respectivo eletrodo; d) retirada do adesivo vinílico e e) WE e pseudo-RE.  

 

2.3.2. Contra-eletrodo e canal microfluídico 
 

Para o CE, uma folha de poliéster com as mesmas dimensões dos 

eletrodos descritos anteriormente foi recoberta com uma tinta condutiva de 

carbono em sua totalidade (Figura 3a). Para a fabricação do canal microfluídico, 

uma folha de papel de filtro foi cortada em quatro tiras retangulares de mesmo 

tamanho, como ilustrado na Figura 3b. 

WE 

Pseudo-RE 
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Figura 3.(a) contra eletrodo e (b) fabricação do canal microfluídico. 

 

2.3.3. Montagem do arranjo de eletrodos 
 

A partir da fabricação de todos os componentes (WE, RE, CE e canal 

microfluídico), a montagem do sensor foi feita pela sobreposição destes 

componentes (camadas), seguindo a ordem que está ilustrada na Figura 4. 

 

 

Figura 4. Ilustrações de (a) sequência de montagem do dispositivo e (b) 
dispositivo com as camadas sobrepostas. 

 

Desta forma, os eletrodos de trabalho estão dispostos na orientação vertical 

enquanto os eletrodos de referência na orientação horizontal para que cada 
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sensor esteja alocado na intersecção WE vs. RE, formando uma rede com 16 

pontos de sensoriamento independentes entre si. Esta independência se dá 

devido ao formato em tiras dos canais microfluídicos, que estão dispostos na 

mesma orientação dos REs, e assim impedir a intercomunicação entre os 

sensores. Isto aconteceria caso o canal microfluídico fosse constituído de 

apenas uma folha de papel com as dimensões do sensor, pois ao conectar um 

WE e um RE, toda a coluna do WE estaria ligada. Os pontos de sensoriamento, 

então, foram nomeados de acordo com os WE e RE que os constituem, conforme 

esquematizado na Tabela 1. 

 

Tabela 1. Classificação dos pontos de biossensoriamento do sensor proposto. 

 
W1 W2 W3 W4 

R1 W1R1 W2R1 W3R1 W4R1 

R2 W1R2 W2R2 W3R2 W4R2 

R3 W1R3 W2R3 W3R3 W4R3 

R4 W1R4 W2R4 W3R4 W4R4 

 

 

2.4. SEGUNDA GERAÇÃO DO µPBDMA 

 

 Durante o processo de desenvolvimento dos componentes do dispositivo 

proposto, ocorreram diversas modificações no design destes componentes. 

Cada modificação foi realizada visando a correção de imperfeições, melhoria no 

desempenho do dispositivo, chamado µPBDMA (do inglês, microfluidic paper-

based device for multiplexed analysis) e a minimização de gastos de material, 
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gerando menores custos de fabricação. Sendo assim, em seguida será relatado 

o processo de desenvolvimento destes componentes. 

 

2.4.1. Contra-eletrodo e eletrodo de pseudo-referência 

 

 Na proposta original do projeto de pesquisa CE seria fabricado com folha 

de poliéster recoberta com uma tinta condutiva de carbono e o eletrodo de 

pseudo-referência seria confeccionado em uma etapa independente, como 

ilustrado na Figura 5. 

 

Figura 5. Ilustrações do (a) CE e (b) pseudo-RE. 

 

 Baseando-se na ideia de minimizar o consumo de materiais na fabricação 

do µPBDMA, durante o remodelamento do projeto de fabricação do CE, optou-

se também por adicionar a etapa de construção do pseudo-RE na mesma 

camada. Entendeu-se que esta estratégia seria benéfica pois, além de diminuir 

uma etapa na fabricação, a distância entre os eletrodos seria menor após a sua 

montagem, minimizando a possibilidade de mal contato no µPBDMA. Assim, 

desenvolveu-se um novo projeto de construção do CE na mesma camada do 

pseudo-RE, como ilustrado na Figura 6. 
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Figura 6. Ilustração do componente do µPBDMA contendo o CE e o pseudo-
RE na mesma camada. 

 

 Além disso, durante o processo de otimização do formato ou geometria 

deste componente, outras modificações, como a adição de mais um contato 

elétrico para o CE e mudança no desenho do pseudo-RE, conforme a Figura 7. 

 

 

Figura 7. Ilustração do (a) componente contendo o CE e o pseudo-RE e (b) CE 

e pseudo-RE contendo abertura para a injeção de solução. 

 

 A inserção de um novo contato elétrico no CE foi realizada com o intuito 

de minimizar a diferença na resistência elétrica ao longo deste eletrodo, sendo 

que a modificação da posição dos contatos elétricos, bem como a abertura para 

a injeção foram projetadas devido à otimização do projeto do caminho 
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microfluídico, que será discutido adiante. A mudança no desenho do pseudo-RE 

foi realizada por uma questão de menor dificuldade para se retirar a máscara de 

adesivo de vinil e também devido a pequena distância entre os eletrodos, pois 

sendo o processo manual, frequentemente ocorria a aplicação da tinta de 

Ag/AgCl sobre o CE, inutilizando este componente. 

 

2.4.2. Eletrodos de trabalho   

 

 A primeira versão dos eletrodos de trabalho foi fabricada conforme 

sugerido no projeto inicial (Figura 8), consistindo de uma série de quatro 

eletrodos conectados em linha, ligados em cada contato elétrico, formando 

assim, quatro séries de quatro eletrodos. 

 

 

Figura 8. Ilustração da primeira versão do arranjo de WEs fabricado. 

 

 Com o auxílio de um multímetro, mediu-se a resistência elétrica entre o 

contato elétrico e cada WE em uma série de eletrodos e os resultados são 

apresentados na Tabela 2. 
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Tabela 2. Resistências elétricas encontradas para a primeira versão de WEs.  

 

 

 Nota-se, pelos valores mensurados, que houve um significativo aumento 

na resistência de cada WE medido na série e isso foi análogo à cada uma das 

quatro séries de eletrodos analisadas, havendo um aumento de 

aproximadamente 2,5 vezes nos valores de resistência elétrica entre o primeiro 

e o quarto eletrodo em cada série. 

 Em seguida, uma estratégia abordada para minimizar este efeito foi o de 

construir séries de eletrodos com dois contatos elétricos, sendo um em cada 

extremidade da série de eletrodos, conforme a Figura 9. 

 

 

Figura 9. Ilustração da segunda versão do arranjo de WEs fabricado. 

 

 Com dois contatos em cada série, objetivava-se minimizar a diferença na 

resistência elétrica entre cada WE. Assim, com o auxílio de um multímetro, 

WE 1 WE 2 WE3 WE4
1 998 1236 1746 2457
2 1023 1328 1841 2529
3 1127 1296 1957 2630
4 936 1184 1596 2328

média 1021 1261 1785 2486

Resistência (Ω)
S
é
r
i
e
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realizou-se um procedimento análogo ao anterior, onde mediu-se a resistência 

elétrica em cada eletrodo da série em relação aos dois contatos elétricos, 

conforme a Figura 10. 

 

 

Figura 10. Ilustração do procedimento utilizado para medir a resistência 

elétrica de cada série de WEs. 

 

 Assim, os dois contatos de cada série estão conectados entre si por um 

fio de cobre, ligados à um dos cabos do multímetro e o outro cabo ligado a cada 

eletrodo. Com os resultados obtidos neste experimento (Tabela 3), observou-se 

que houve um significativo decréscimo na resistência elétrica nos eletrodos em 

relação aos contatos elétricos. 

 

Tabela 3. Resistências elétricas encontradas para a segunda versão de WEs. 

 

 

WE 1 WE 2 WE3 WE4
1 512 653 627 489
2 503 684 656 512
3 536 664 603 478
4 525 647 638 529

média 519 662 631 502

S
é
r
i
e

Resistência (Ω)
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 Segundo as Leis de Ohm67, a resistência de um material é diretamente 

proporcional ao seu comprimento e inversamente proporcional à sua área 

transversal e também a resistência equivalente é igual a somas das resistências 

de um conjunto de resistores em série. Trazendo esta analogia para o sistema 

proposto, o aumento da resistência ocorre porque os eletrodos de trabalhos 

estão ligados em série pelas trilhas dos contatos elétricos, aumentando assim a 

resistência à medida que se aumenta a distância entre o eletrodo e o contato 

elétrico. 

 Seguindo essa lógica, optou-se então por desenvolver um conjunto de 

eletrodos ligados entre si em paralelo (Figura 11), buscando uma menor 

diferença de resistência elétrica entre cada eletrodo. 

 

 

Figura 11. Ilustração da terceira versão do arranjo de WEs fabricado. 

 

 Baseando-se em que o inverso da resistência equivalente de resistores 

ligados em paralelo é igual à soma do inverso de cada resistência, esperava-se 

uma grande diminuição na diferença de resistência entre os eletrodos e os 

contatos elétricos para cada um dos WEs. Assim, o teste realizado para a versão 

anterior foi repetido para a terceira versão de eletrodos, cujos resultados 

encontram-se na Tabela 4. 
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Tabela 4. Resistências elétricas encontradas para a terceira versão de WEs. 

 

 

 E, de fato, a diferença de resistência entre cada eletrodo foi diminuída 

significativamente em relação às outras versões. A variação destes valores ao 

longo de cada série também diminuiu, minimizando-se a possível variação da 

resposta analítica causada pela resistência elétrica em futuras análises de 

desempenho do µPBDMA. Sendo assim, esta versão deste componente foi 

selecionada para os trabalhos futuros. 

 

2.4.3. Caminhos microfluídicos 

 

 Em princípio, o projeto dos caminhos microfluídicos consistia em tiras de 

papel retangulares que abrangeriam toda a área de uma série de pontos de 

sensoriamento (i.e., WE, CE e pseudo-RE). O material a ser analisado e eletrólito 

suporte seria conduzido em fluxo para o µPBDMA via capilaridade, conforme 

proposto no projeto inicial. Com este modelo, seria necessário a utilização de 

reservatórios contendo a amostra com o eletrólito suporte que, por sua vez, 

seriam conduzidos por um fluxo contínuo através do caminho microfluídico. Após 

a fabricação deste componente com o arranjo de sensores, notou-se que haveria 

a possibilidade de lixiviação dos produtos de reação (enzimática, por exemplo) 

WE 1 WE 2 WE3 WE4
1 261 279 273 243
2 291 300 295 271
3 287 295 285 271
4 273 282 287 275

média 278 289 285 265

Resistência (Ω)
S
é
r
i
e
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de um ponto de sensoriamento até o seguinte, comprometendo os resultados 

obtidos, pois desta forma, estes produtos de reação seriam carregados até o 

final do canal.  

 Assim, desenvolveu-se um novo formato do caminho microfluídico para 

que não houvesse intercomunicação entre os pontos de sensoriamento, como 

ilustrado na Figura 12.  

  

 

Figura 12. Ilustração da segunda versão dos caminhos microfluídicos. 

 

 Este formato de caminho microfluídico, diferente da versão anterior, não 

possui comunicação direta entre os eletrodos de trabalho, e desta forma os 

produtos de reação de cada eletrodo ficam confinados em cada ponto de 

sensoriamento, evitando assim efeitos de interferência nos eletrodos vizinhos. 

Esta nova versão possui um poço para a injeção de amostra com capacidade 

para 60 µL para cada série totalizando uma capacidade total de 240 µL para o 

preenchimento de todo o dispositivo. A partir da injeção da amostra, o fluxo 

percorre o caminho microfluídico, abastecendo cada ponto de sensoriamento, 

conforme ilustrado na Figura 13. 
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Figura 13. (a) Ilustração e (b) fotos demonstrativas do caminho percorrido por 
um fluido no caminho microfluídico. 

 

2.5. Estudo do desempenho do µPBDMA 

 

 O dispositivo foi então montado a partir da sobreposição de cada 

componente otimizado (como descrito anteriormente). A selagem deste 

µPBDMA foi realizada utilizando-se adesivo dupla face, que foi recortado para a 

exposição das áreas de contato entre os eletrodos, conforme ilustrado na Figura 

14(b). 

 

 

Figura 14. Ilustração do esquema de montagem do (a) dispositivo proposto no 
projeto de pesquisa e (b) dispositivo com os componentes otimizados. 

 

 Com o dispositivo devidamente montado (Figura 15), foi feita a avaliação 

do seu desempenho, que consiste na avaliação do seu funcionamento utilizando 
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a sonda eletroquímica ácido ferrocenocarboxílico 1,0 mmol L1 em KCl 0,5 mol 

L1, pela técnica de voltametria cíclica para cada eletrodo do µPBDMA. 

 

 

Figura 15. Fotografia do µPBDMA construído; (a) face superior e (b) face 
inferior. 

 

 Como pode ser observado na Figura 15, os caminhos microfluídicos 

foram montados em posição ortogonal em relação aos WEs, sendo isso 

projetado para que não houvesse intercomunicação entre os eletrodos de cada 

série. Assim, para cada ponto de sensoriamento do µPBDMA, há uma 

intersecção entre o CE, pseudo-RE, caminho microfluídico e um WE, sendo 

denominado como “canal” e sua classificação feita de acordo com a posição dos 

WEs no µPBDMA, como ilustrado na Tabela 5. 

 

Tabela 5. Classificação dos pontos de sensoriamento do µPBDMA. 

 

            *CH, do inglês channel 

 

WE 1 WE 2 WE 3 WE 4
Série 1 CH 01 CH 02 CH 03 CH 04
Série 2 CH 05 CH 06 CH 07 CH 08
Série 3 CH 09 CH 10 CH 11 CH 12
Série 4 CH 13 CH 14 CH 15 CH 16
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 Inicialmente, realizou-se um tratamento ácido das superfícies dos WEs 

utilizando-se H2SO4 0,5 mol L1, sob agitação por um período de 60 min. Este 

procedimento foi adotado com o propósito de modificar a superfície de cada um 

dos eletrodos com grupos funcionais oxigenados (e.g. carboxila, carbonila e 

hidroxila, cetona entre outros), tornando a superfície menos hidrofóbica, 

aumentando assim a interação na interface eletrodo/solução e auxiliando na 

modificação dos eletrodos com dispersões aquosas. Isso foi estudado a partir da 

avaliação do ângulo de contato com uma gota d` água da superfície. O ângulo 

de contato do WE sem tratamento foi igual a 115° (Figura 16a), enquanto que o 

ângulo de contato do WE submetido ao tratamento ácido de sua superfície foi 

igual a 70° (Figura 16b), mostrando que o tratamento ácido auxiliou na 

diminuição da hidrofobicidade da superfície do eletrodo. 

 

 

Figura 16. Imagens do ângulo de contato do WE (a) sem tratamento e (b) com 
tratamento ácido (H2SO4 0,5 mol L−1, sob agitação por um período de 60 min.) 

 

Em seguida, um estudo comparativo utilizando dispositivos com e sem 

tratamento ácido foi feito por voltametria cíclica utilizando a sonda eletroquímica, 
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ácido ferrocenocarboxílico 1,0 mmol L1 em KCl 0,5 mol L1, como apresentado 

na Figura 17. 
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Figura 17. Voltamogramas cíclicos obtidos para o ácido ferrocenocarboxílico 1,0 

mmol L1 em KCl 0,5 mol L1; v = 100 mV s1, sendo que o CV em preto 

corresponde ao WE submetido ao tratamento ácido e o vermelho refere-se ao 

WE sem tratamento. 

 

 Desta forma, observou-se um aumento da magnitude de corrente de pico 

de aproximadamente 16 vezes ao submeter o WE ao tratamento ácido. Além 

disso, ocorreu um decréscimo no ΔEp, indicando maior reversibilidade do 

sistema. Considerando o aumento significativo da resposta, o tratamento ácido 

do WE foi adotado nos trabalhos posteriores. 

 Com este procedimento estabelecido, a etapa seguinte do trabalho 

consistiu na avaliação do desempenho do µPBDMA utilizando uma sonda 

eletroquímica. Na Figura 18 observou-se um acentuado decréscimo da corrente 
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de pico (catódica e anódica) em relação a medida seguinte em cada canal 

estudado (em cada um dos WE). 

 

 

Figura 18. (a) Canais avaliados (01, 05, 09 e 13) em um caminho microfluídico; 

(b) Voltamogramas cíclicos obtidos para o ácido ferrocenocarboxílico 1,0 mmol 

L1 em KCl 0,1 mol L1;v = 100 mV s1; (c) ampliação do voltamograma cíclico (b) 

e (d) ampliação do voltamograma cíclico (c). 

 

 Ao se avaliar a resposta dos 16 canais do µPBDMA, pode-se observar 

que o mesmo ocorre em todos os canais (correntes anódicas e catódicas) como 

mostrado na Figura 19.  
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Figura 19. Diagramas de barras das correntes de pico obtidas por voltametria 

cíclica utilizando como sonda eletroquímica o ácido ferrocenocarboxílico 1,0 

mmol L1 em KCl 0,5 mol L1; v = 100 mV s1 para os 16 canais do µPBDMA. (a) 

correntes de pico anódicas e (b) correntes de pico catódicas. 

 

 Este estudo revelou que a queda da magnitude de corrente de pico não é 

um efeito aleatório, que poderia ser causado apenas por imperfeições na 

fabricação dos componentes ou mesmo por imprecisão na etapa de montagem 

do dispositivo, mas sim um efeito sistemático, que pode ser proveniente das 

características de um ou mais componentes. Sendo assim, realizou-se estudos 

que levassem a uma elucidação da causa desse efeito e efetuar as devidas 

correções no projeto de fabricação do dispositivo. 

O gradiente de concentração obtido no sistema em estudo pode estar 

relacionado com o comportamento observado nas técnicas de separação como 

a cromatografia em camada delgada (CCD)68. 

 A CCD consiste na separação de dois ou mais compostos com base em 

suas polaridades. Usualmente, esta mistura é aplicada na fase estacionária 

(papel, por exemplo), que por sua vez tem sua base mergulhada em um solvente 
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(ou mistura de solventes) chamado fase móvel. Por capilaridade, a fase móvel é 

conduzida em direção à outra extremidade da fase estacionária. Compostos que 

possuem polaridades semelhantes à fase móvel serão conduzidas juntamente 

com essa e, compostos com polaridades diferentes (ou com maior afinidade com 

a fase estacionária) terão menor velocidade de eluição, ocorrendo assim a 

separação. Quando um composto está dissolvido na fase móvel, pode ocorrer 

(por diferença de polaridade) a formação de gradientes de concentração ao 

longo da fase móvel69, como ilustrado na Figura 20. 

 

 

Figura 20. Ilustração da CCD para (a) analito aplicado sobre a fase 
estacionária e (b) analito dissolvido na fase móvel. 

 

 Sendo assim, pode-se esperar o mesmo comportamento para os 

caminhos microfluídicos desenvolvidos neste trabalho, ou seja, a formação de 

gradientes de concentração à medida em que a solução injetada no µPBDMA 

avança (por capilaridade) pelo caminho microfluídico, conforme ilustrado na 

Figura 21. 
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Figura 21. Ilustração do efeito da CCD no caminho microfluídico. 

 

 Este comportamento foi observado ao injetar uma solução aquosa do 

corante Vermelho 40 no caminho microfluídico, sendo que diferentes tonalidades 

de cor foram observadas em cada ponto de sensoriamento, mostrando assim 

que a intensidade de cor é diminuída gradativamente ao longo do sistema 

microfluídico como pode ser observado na Figura 22. 

 

 

Figura 22. Fotografia do ensaio de injeção de corante Vermelho 40 no caminho 

microfluídico. 

 

 Este efeito cromatográfico é intrínseco ao material proposto para este 

componente do dispositivo e, diferente dos demais componentes, fica-se limitado 

a minimizar os efeitos causados para a obtenção de resultados mais 

consistentes. Desta forma entende-se que, a estratégia que deveria ser adotada 

seria projetar este componente de forma que este efeito seja exatamente igual 
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para cada ponto de sensoriamento, ou seja, que a concentração de analito que 

é transportada para cada um dos 16 pontos seja similar.  

 

2.6.  TERCEIRA GERAÇÃO DO µPBDMA  

 

 Considerando-se os resultados obtidos anteriormente, estudou-se 

diversas possibilidades de configuração do sistema microfluídico, chegando-se 

a uma hexadecagonal com 16 canais, como mostrada na Figura 23. Neste 

sistema, os 16 canais de sensoriamento estão equidistantes do poço de injeção 

da amostra e/ou das soluções padrão. 

 

 

Figura 23. Ilustração do projeto do caminho microfluídico de modelo 

hexadecagonal. 

 

 

 Com este novo projeto de caminho microfluídico, realizou-se a avaliação 

do comportamento do fluxo, utilizando uma solução de corante, desde o poço de 
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injeção de amostra até os pontos de sensoriamento. Como previsto, o fluxo da 

amostra do corante, fotografado em diversos tempos após a injeção foi 

praticamente o mesmo, como pode ser observado na Figura 24.  

 

 

Figura 24. Fotos mostrando o fluxo de uma solução do corante Vermelho 40 no 
µPBDMA com caminho microfluídico hexadecagonal 

 

Como pode ser observado, o fluxo ocorre de forma uniforme durante todo 

o percurso. Injetou-se um volume de 60 µL e o tempo de preenchimento de todo 

o caminho microfluídico ocorreu em 1 minuto e 45 segundos, (ver na Figura 24) 

porém, como previsto, o efeito cromatográfico no papel foi observado (após o 

tempo de preenchimento do componente, pode-se verificar a separação entre o 

solvente e o corante na extremidade de cada ponto de sensoriamento), mas com 

esta nova conformação, este efeito é similar para todos os canais, minimizando 

a possibilidade de grande diferença entre as respostas analíticas entre cada 

canal. Como será discutido no item a seguir, será avaliado como este efeito 

cromatográfico pode influenciar na resposta analítica do µPBDMA, através de 

ensaios eletroquímicos. 
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 Os demais componentes do µPBDMA foram, então, projetados e 

construídos para se adaptarem ao novo formato de caminho microfluídico, 

conforme apresentado na Figura 25. 

 

 

Figura 25. Ilustração dos componentes do µPBDMA, sendo (a) CE, em preto, 
pseudo-RE em cinza; (b) caminho microfluídico e (c) WEs. 

   

2.7.  Estudo do desempenho analítico do µPBDMA 

 

 Inicialmente, assim como na versão anterior, foi realizado o tratamento 

ácido da superfície dos WEs antes da montagem do µPBDMA e, então, com este 

novo formato de dispositivo (Figura 26), foram avaliadas as respostas analíticas 

por voltametria cíclica empregando-se o µPBDMA e o ácido ferrocenocarboxílico 

1,0 mmol L1 em KCl 0,1 mol L1 como sonda eletroquímica. 
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Figura 26. Fotografia do µPBDMA fabricado. 

 

 Comparando-se as respostas analíticas para cada canal, obteve-se 

respostas em função de corrente de pico (Figura 27), com um desvio inferior a 

17 %. Como a aplicação da tinta de carbono é feita manualmente, pode-se 

conjecturar que a contribuição relativa do desvio observado, deve estar 

relacionada a esta etapa do processo. 

 

 

Figura 27. Diagramas de barras das correntes de pico obtidas por voltametria 

cíclica utilizando como sonda eletroquímica o ácido ferrocenocarboxílico 1,0 

mmol L1 em KCl 0,1 mol L1.v = 100 mV s1 para os 16 canais do µPBDMA com 

caminho microfluídico com modelo hexadecagonal. (a) correntes de pico 

anódicas e (b) correntes de pico catódicas. 
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2.8. Aprimoramento do µ-PBDMA 

  

 Levando em consideração a busca pela melhoria no desempenho do 

dispositivo, algumas alterações no design do dispositivo foram realizadas. 

Percebeu-se que durante a montagem de alguns dispositivos a sobreposição 

dos eletrodos não ficaram corretas, e assim alguns eletrodos de trabalho se 

encontravam fora da área de sensoriamento, a área do contra eletrodo 

sobreposta ao WE poderia variar ou mesmo a distância entre o WE e o RE 

aumentava. Estes fatores contribuíram para a variação do valor de corrente de 

pico obtida, utilizando a sonda eletroquímica. 

 Sendo assim, todos os componentes do dispositivo foram modificados, 

como descrito a seguir.  

a) Eletrodo de trabalho 

 No último projeto de design do dispositivo apresentado, os 16 WEs foram 

impressos em um formato para se adaptar ao caminho fluídico com desenho 

hexadecagonal sem nenhum componente impresso na mesma camada (CE ou 

pseudo-RE). O projeto remodelado deste componente é composto pelo WE e o 

pseudo-RE na mesma camada, conforme Figura 28. 
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Figura 28. Ilustração dos projetos da camada contendo (a) o WE (versão 

anterior) e (b) Camada contendo o WE e o pseudo-RE na mesma camada. 

 

 Desta forma, também se optou por diminuir o diâmetro de cada WE, isto 

para adaptá-lo ao novo modelo e minimizar as danificações que ocorriam nos 

eletrodos ao manuseá-los, principalmente porque na superfície do WE, devido 

ao grande tamanho, alguns eletrodos eram riscados ao retirar o adesivo de vinil 

após o tempo de secagem da tinta. Além disso, o WE na mesma camada do 

pseudo-RE permitiu uma montagem do dispositivo na qual a distância entre os 

três eletrodos permanecia constante, diminuindo desta maneira o desvio padrão 

obtido para as análises com este dispositivo. 

 

b) Contra Eletrodo 

 

 No projeto de CE apresentado anteriormente, o pseudo-RE estava contido 

na mesma camada que este, porém, no novo projeto, o pseudo-RE encontra-se 

(a) (b) 
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na mesma camada do WE, pôde-se aumentar a área do CE para os 16 pontos 

de sensoriamento, conforme a Figura 29. 

 

 

Figura 29. Ilustração dos projetos da camada contendo (a) Camada contendo o 

CE e o pseudo-RE na mesma camada WE (versão anterior) e (b) O projeto atual 

do CE. 

 

 Com o aumento da espessura do CE, foi possível, no processo de 

montagem, obter os 16 pontos de sensoriamento com a mesma distância entre 

os três eletrodos, possibilitando uma melhor repetibilidade dos sinais analíticos 

obtidos. 

 

c) Canal microfluídico 

 

 A evolução no desenho do canal microfluídico está apresentado na Figura 

30. 

(a) (b) 
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Figura 30. Ilustração dos projetos de canal microfluídico, sendo (a) versão 

anterior e (b) a versão atual. 

 

 A modificação do canal microfluídico deu-se simplesmente para adaptar-

se ao novo design das novas camadas do dispositivo, limitando-se somente à 

modificação dos pontos de sensoriamento, de circular para elipsoidal, porém 

resguardando os mesmos princípios funcionais atribuídos ao seu modelo 

antecessor.  

 

2.9. Estudo de análise de desempenho do µ-PBDMA 

 

 Com as devidas alterações dos componentes do µPBDMA realizadas, 

retomou-se os experimentos referentes à análise do desempenho deste 

dispositivo utilizando-se a sonda eletroquímica de ácido ferrocenocarboxílico 

(FCA, do inglês “ferrocenecarboxilic acid”) 1,0 m mol L1 em KCl 0,1 mol L1 como 

eletrólito suporte. O primeiro ensaio realizado foi o de repetibilidade de medida 

dos 16 pontos de sensoriamento, utilizando a técnica de voltametria cíclica. 

(a) (b) 
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 Nestes ensaios, os valores de desvio-padrão relativo (RSD, do inglês 

“Relative Standard Deviation”) obtidos para as correntes de pico anódica e 

catódica foram iguais a 8,6% e 9,3%, respectivamente. Além disso, os RSDs 

obtidos para os potenciais de pico medidos para cada ponto de sensoriamento 

também foram avaliados, obtendo-se um RSD de 4,4% para o potencial de pico 

anódico e 5,5% para o potencial de pico catódico. Levando-se em consideração 

os resultados obtidos para o layout anterior do dispositivo, verificou-se uma 

melhoria no desempenho do dispositivo frente às modificações realizadas, pois 

anteriormente os desvios obtidos foram de 14,7 e 16,5% para as correntes de 

pico (anódica e catódica, respectivamente) e de 12,8 e 11,0% para os potenciais 

de pico (anódico e catódico, respectivamente). 

 Outro ensaio realizado foi a utilização do dispositivo no modo de 

multiplexação. Neste caso, monitorou-se de forma sequencial o sinal obtido para 

a mesma sonda de FCA empregando-se quatro técnicas eletroquímicas 

diferentes. As técnicas foram a voltametria cíclica (para os canais de 1 a 4), 

voltametria de pulso diferencial (para os canais de 5 a 8), voltametria de onda 

quadrada (para os canais de 9 a 12) e cronoamperometria (para os canais de 13 

a 16). Para isso, utilizou-se o potenciostato/galvanostato AUTOLAB PGSTAT12, 

sendo que o ensaio sequencial destas quatro diferentes técnicas foi possível 

utilizando o módulo de multiplexação (MUx), que permitiu que o potenciostato 

convencional (monocanal) pudesse ser estendido para 16 canais (ou seja, 16 

WE e 16 RE) (Figura 31) 
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Figura 31. Fotografia do módulo de multiplexação AUTOLAB (MUx). 

 

 A programação do ensaio foi realizada empregando-se o software NOVA® 

2.2, inicialmente estabelecendo-se os parâmetros desejados para cada técnica 

(Figura 32), como o número de replicatas para cada técnica, janela de potencial 

(para as técnicas voltamétricas) e tempo e potencial aplicado (para a 

cronoamperometria), entre outras. 

  

 

Figura 32. Imagem ilustrativa da janela do software NOVA® 2.2 para o ajuste 

dos parâmetros no caso da técnica de voltametria cíclica. 
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 Após definidos todos os parâmetros a serem utilizados, as técnicas foram 

reunidas em uma única rotina de trabalho, para que a análise sequencial do 

µPBDMA pudesse ser realizada em um comando chamado schedule (agenda, 

planejamento) como também mostrado na imagem da Figura 33. 

 

 

Figura 33. Ilustração do comando schedule para a análise multiplexada 

utilizando o µPBDMA, com o software NOVA® 2.2. 

 

 Assim, monitorou-se a resposta obtida com a sonda eletroquímica FCA, 

contando com 4 canais para cada uma das técnicas acima mencionadas, 

objetivando-se, além da verificação da possibilidade de utilização de diversas 

técnicas analíticas em uma única rotina, a repetibilidade entre as quadruplicatas 

de cada técnica (Figura 34). 
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Figura 34. Resultados obtidos com a análise multiplexada do µPBDMA com a 

sonda eletroquímica FCA 1 mmol L1. (a) Voltamogramas cíclicos; v = 50 mV s1 

; (b) Voltamogramas de onda quadrada; f = 80 Hz; amplitude = 90 mV e 

incremento de potencial = 1 mV, (c) Voltamogramas de pulso diferencial; 

amplitude = 90 mV e tempo de modulação = 5 ms, v = 5 mV s1 ; e (d) 

cronoamperogramas, potencial aplicado = 200 mV. 

 

  Com estes resultados, verifica-se o sucesso na aplicação do µPBDMA 

para análise multiplexada, pois obteve-se êxito na programação e execução de 

quatro técnicas eletroanalíticas para um único dispositivo utilizando uma alíquota 

de 60 µL de solução padrão para realizar as 16 medidas (4 para cada técnica). 

Ademais, o RSD dos resultados obtidos empregando-se cada uma das técnicas, 

foram 3,6 % para a voltametria cíclica, 4,7% para a voltametria de onda 

(c) 

(a) (b) 

(d) 



 47 
 

quadrada, 3,9 % para voltametria de pulso diferencial e 4,5 % para 

cronoamperometria. No estudo da repetibilidade entre os dispositivos, utilizou-

se 4 µPBDMAs fabricados seguindo o mesmo procedimento descrito 

anteriormente, sendo que o RSDs obtidos não excederam o valor de 5,0 %.  
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 DETERMINAÇÃO DE D(+)GLICOSE, CREATININA E ÁCIDO ÚRICO 
 

3.1. OBJETIVOS 

 

 Os objetivos desta etapa do trabalho foram a determinação de 

D(+)Glicose, creatinina e ácido úrico, utilizando dispositivos microfluídicos 

descartáveis como sensores e biossensores e a análise multiplexada destes 

analitos em uma única amostra utilizando o µPBDMA. 

 

3.2. Material e equipamentos 

 

 Folhas de poliéster (USA Folien) 

  Adesivo de vinil (Imprimax) 

  Adesivo dupla face 3M 

  Tinta condutiva de carbono (Gwent) 

  Tinta condutiva de prata/cloreto de prata (Gwent) 

  Impressora de recorte Silhouette CAMEO 3 gerenciada pelo software 

Silhouette Studio 

 Ácido ferrocenocarboxílico (Sigma Aldrich, USA) 

 Carbon black VX-72R (Cabot) 

 Grafeno (Sigma Aldrich, USA) 

 Quitosana (Sigma Aldrich, USA) 

 Glicose oxidase de Aspergillus niger (Sigma Aldrich, USA) 

 D(+)Glicose (Sigma Aldrich, USA) 

 Creatininase (Sigma Aldrich, USA) 
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 Creatinina (Sigma Aldrich, USA) 

 Cloreto férrico tetrahidratado (Sigma Aldrich, USA) 

 Todas as soluções foram preparadas utilizando-se água ultrapura 

(resistividade > 18,0 MΩ cm) obtida em um sistema Millipore Milli-Q  

 Potenciostato/galvanostato Autolab PGSTAT-12 (Eco Chemie, Holanda) 

com um módulo de multiplexação (MUx) controlado pelo software NOVA 

2.2 

 Espectrofotômetro Shimadzu UV-2550 

 

3.3. Construção de um biossensor para a determinação de D(+)Glicose 

 

 O biossensor para determinação de D(+)Glicose foi construído a partir 

de uma dispersão contendo carbon black (CB), que foi o material selecionado 

dentre outros materiais de carbono (grafeno, óxido de grafeno (GO, do inglês 

“Graphene Oxide”) e óxido de grafeno reduzido (RGO, do inglês “Reduced 

Graphene Oxide”). Para esta escolha, avaliou-se a resposta analítica do 

biossensor enzimático construído com os diferentes materiais supracitados 

frente a adições de uma solução-estoque de D(+)Glicose. 

 Para caracterização dos diferentes materiais de carbono empregados, 

obteve-se os espectros Raman (CB, GO, RGO e grafeno) a partir de uma 

amostra de cada material seco. A espectroscopia Raman é uma técnica muito 

útil para a obtenção de informações químicas e estruturais de uma grande 

variedade de compostos orgânicos e inorgânicos, e esta baseia-se na incidência 

de uma radiação de laser monocromático sobre a amostra, ocorrendo um 

espalhamento da radiação em todas as direções. Uma parte desta radiação 
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espalhada é inelástica (frequência diferente da radiação incidente). Esta 

diferença de energia entre a radiação incidente e espalhada corresponde à 

energia vibracional dos átomos na região estudada, permitindo assim definir 

como estes átomos estão ligados70.  

 Na Figura 35 são apresentados os espectros Raman coletados para CB, 

GO, RGO e grafeno. Analisando-se os espectros obtidos, observa-se a presença 

da banda G ao redor de 1600 cm1, relacionada às vibrações das ligações duplas 

carbono – carbono (sp2), e a banda D ao redor de 1360 cm1, relacionada à 

desordem e presença de defeitos. 

 

Figura 35. Espectros Raman obtidos para os materiais de carbono utilizados 

para a modificação dos eletrodos de trabalho no µPBDMA (CB, GO, RGO e 

grafeno). 
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 O estudo da relação entre a intensidade das bandas D e G pode ser 

utilizada como uma estimativa do grau de desordem em materiais de carbono e, 

espera-se um incremento do valor desta relação como consequência do 

aumento do número de defeitos no material e a diminuição no tamanho das 

estruturas cristalinas. Assim, a intensidade relativa dessas bandas para cada 

material estudado foi tomada para efeitos de comparação. Na Tabela 6 

encontram-se as intensidades relativas das bandas D (ID) e G (IG) bem como a 

razão entre as intensidades das bandas D e G (razão ID/IG). Com base nos 

valores apresentados na Tabela 6, fica evidente que o CB apresenta maior 

número de defeitos e menor tamanho nas estruturas cristalinas em relação aos 

demais materiais.  

 

Tabela 6. Resultados obtidos nos espectros Raman para os materiais de 

carbono estudados. 

Amostra Banda D Banda G ID/ IG 

 CB_ 1310* (0,952**) 1589 (0,327) 2,91 

GO_ 1323 (0,456) 1578 (0,917) 0,50 

Grafeno 1317 (0,486) 1572 (1,00) 0,49 

RGO 1313 (0,783) (1579 (1,00) 0,78 

*Comprimento de onda; **Intensidade relativa 

 

 Em seguida, todos os materiais de carbono caracterizados foram testados 

na forma de modificador para a construção do biossensor para a determinação 

de D(+)Glicose. Porém, a estratégia de modificação inicialmente proposta foi 
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adaptada. Inicialmente, o biossensor foi projetado para determinação de 

D(+)Glicose por meio do monitoramento da concentração de peróxido de 

hidrogênio produzido na reação enzimática. A glicose oxidase (GOx) é uma 

enzima que catalisa a oxidação da D(+)Glicose para ácido glicônico. Na 

reação enzimática o cofator FAD (Flavina-Adenina Dinucleotídeo) presente na 

enzima é reduzido a FADH2, sendo em seguida reoxidado pela doação do par 

de elétrons recebido anteriormente para o oxigênio molecular (O2), que é 

reduzido a peróxido de hidrogênio71, conforme as seguintes equações químicas 

(1 e 2): 

 

 

 Considerando-se que a detecção eletroquímica do H2O2 é dependente do 

oxigênio disponível, e que o sistema µPBDMA é fechado, (dispositivo com 

montagem do tipo sanduíche) não permitindo assim o controle da saturação de 

oxigênio da solução após a injeção da solução do analito, decidiu-se pelo uso de 

um mediador redox, sendo os elétrons da oxidação enzimática da D(+)Glicose 

transferidos do cofator FAD (reação 1) para o mediador de elétrons, neste caso 

o FCA, caracterizando assim um biossensor de segunda geração (Figura 36). 
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Figura 36. Ilustração das reações ocorridas no biossensor mediado por FCA 

(segunda geração). 

 

 Sendo assim, a estratégia de modificação dos eletrodos baseou-se na 

preparação dos filmes a partir de dispersões contendo 1 mg do material de 

carbono estudado, 50 µL de uma solução de FCA 1,0 mmol L1 e 950 µL de uma 

solução de quitosana (CTS, do inglês “Chitosan”) 0,02 % (m/v), com volume final 

de 1 mL de dispersão. A opção pela utilização da CTS baseou-se na capacidade 

deste bio-polímero na formação de dispersões aquosas estáveis dos 

nanomateriais de carbono, bem como, a geração de filmes homogêneos e 

estáveis sobre a superfície eletródica. A GOx não foi adicionada nesta etapa 

porque durante a formação da dispersão foi necessário submetê-la a um banho 

ultrassônico por 60 minutos para a obtenção de uma dispersão homogênea. 

Após a preparação da dispersão, a enzima foi adicionada ao volume de 

dispersão, e a mistura obtida submetida à agitação mecânica por um período 

adicional de 30 minutos. Uma alíquota de 2 µL da dispersão foi então depositada 

sobre o eletrodo de trabalho e o solvente deixado secar à temperatura ambiente, 

obtendo-se assim os biossensores para D(+)Glicose. Após a secagem, o 

dispositivo foi devidamente montado e empregado nos estudos do 

comportamento eletroquímico por voltametria cíclica empregando-se uma 
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solução de D(+)Glicose 20,0 mmol L1 preparada em eletrólito suporte (neste 

caso, NaCl 0,1 mol L1). 

 

Figura 37. Voltamogramas cíclicos obtidos para uma solução de D-(+)- 

D(+)Glicose 20 mmol L1 preparada em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito 

suporte utilizando-se os biossensores preparados com CB, GO, RGO, grafeno e 

WE modificado apenas com CTS-GOx. v = 50 mVs1. 

 

 Como se pode verificar na Figura 37, o biossensor modificado com CB 

apresentou os resultados mais promissores (em relação aos biossensores 

construídos com os demais materiais de carbono estudados), fornecendo um 

maior incremento de corrente para a adição de D(+)Glicose, quando 

comparado aos demais materiais de carbono estudados e assim, o CB foi 

selecionado como material modificador para os demais estudos. 
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 Para compreensão do perfil voltamétrico apresentado anteriormente para 

a resposta do biossensor na presença de D(+)Glicose, avaliou-se a resposta 

do eletrodo modificado com e sem enzima com a solução de D(+)Glicose. Os 

voltamogramas obtidos empregando-se sensores modificados construídos com 

e sem a enzima GOx são apresentados na Figura 38. Desta forma, verificou-se 

que na ausência da enzima no filme, o comportamento eletroquímico 

apresentado refere-se à oxirredução Fe(III)/Fe(II) do FCA, ou seja, um 

voltamograma cíclico similar ao obtido no ensaio de desempenho do µPBDMA 

onde monitorou-se somente a presença do FCA (ver seção 2.9). Todavia, na 

presença da GOx observa-se um efeito biocatalítico72 monitorado pelo 

incremento na corrente anódica que não é observado na ausência da enzima, 

na presença de uma solução de D(+)Glicose 10 mmol L1. 

 

 

Figura 38. Voltamogramas cíclicos obtidos para uma solução de D(+)Glicose 

10 mmol L1 preparada em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte utilizando-

se eletrodos modificados com e sem a enzima GOx. v = 50 mV s1. 
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 A partir dos estudos preliminares por voltametria cíclica, iniciou-se os 

estudos para a otimização do biossensor, sendo que a primeira etapa foi a 

determinação da concentração ótima (número de unidades) de GOx por 

eletrodo. Para isso, preparou-se quatro dispersões de CB-CTS, cada uma 

contendo uma quantidade definida de GOx a fim de que cada filme depositado 

contivesse quantidades de enzima iguais a 5, 10, 15 e 20 unidades por eletrodo, 

respectivamente. Com base nos resultados mostrados na Figura 39, verificou-

se que o maior incremento de corrente foi obtido para o biossensor contendo 15 

unidades de GOx por eletrodo e, consequentemente, todos os resultados 

mostrados posteriormente foram para eletrodos modificados com esta 

concentração da enzima GOx. 

 

 

Figura 39. Gráfico de corrente de pico versus número de unidades de GOx por 

eletrodo obtido a partir de voltamogramas cíclicos registrados para uma de de 

D(+)Glicose 10 mmol L1 preparada em NaCl 0,1 mol L1. 

’ 
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 Portanto, a arquitetura do biossensor enzimático para D(+)Glicose foi 

consolidada como um filme obtido através da deposição de 2 µL de uma 

dispersão de CB-CTS contendo a concentração de GOx de 7,5 U µL1. Para a 

determinação de D(+)Glicose com o biossensor proposto foi utilizada a técnica 

de cronoamperometria e, assim, a etapa posterior do trabalho consistiu na 

otimização do potencial aplicado, variando este de +0,3 a +0,7 V. Na Figura 40 

(a) apresentam-se os cronoamperogramas obtidos neste estudo. A partir dos 

cronoamperogramas, o gráfico de corrente versus potencial aplicado mostrado 

na Figura 40 (b) foi construído. O potencial de 0,6 V mostrou-se o mais 

adequado para o biossensor CB-CTS-GOx-FCA, pois apresentou o maior 

incremento de corrente para uma solução de D(+)Glicose 20 mmol L1 em 

relação aos demais potenciais estudados, sendo este então selecionado para a 

construção da curva analítica para D(+)Glicose. 

 

 

Figura 40. (a) Cronomperogramas obtidos no estudo de otimização do potencial 

aplicado empregando-se o biossensor CB-CTS-GOx/FCA para uma solução de 

D(+)Glicose 20 mmol L1 preparada em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito 



 58 
 

suporte. (b) Gráfico de corrente (subtraída do branco) versus potencial aplicado 

obtido a partir dos cronoamperogramas mostrados em (a). 

 

 

Figura 41. (a) Cronoamperogramas obtidos para as adições de soluções de 

D(+)Glicose preparadas (– 0,0 – 0,1 – 0,5 – 1,0 – 5,0 – 10,0 – 20,0 – 30,0 e – 

40,0 mmol L1) em NaCl 0,1 mol L1 e (b) ampliação dos cronoamperogramas 

para as concentrações de 0 a 5,0 mmol L1. Potencial aplicado = +0,6 V. 

 

 Neste estudo, obteve-se uma faixa linear de trabalho de 0,1 a 40 mmol 

L1, (18,3 a 7212,0 mg dL1) e um limite de detecção de 0,03 mmol L1, 

demostrando o sucesso na proposta de arquitetura de biossensor construído, o 

qual será utilizado para a consolidação da proposta do projeto que é a 

multiplexação de análise utilizando o µPBDMA. 
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Figura 42. Curva analítica obtida por cronoamperometria utilizando o biossensor 

CB-CTS-GOx/FCA para as adições de soluções de D(+)Glicose (0,0 ; 0,1 ; 0,5 

; 1,0 ; 5,0 ; 10,0 ; 20,0 ; 30,0 e 40,0 mmol L1) preparadas em NaCl 0,1 mol L1. 

 

 Este estudo proporcionou o desenvolvimento da arquitetura do biossensor 

para a determinação de D(+)Glicose que posteriormente foi utilizada no 

sistema multiplexado de análise com o µPBDMA em amostras de urina sintética 

e real, juntamente com os demais sensores e analitos propostos. 

 

 

 

 

3.4. DESENVOLVIMENTO DE UM BIOSSENSOR PARA A 
DETERMINAÇÃO DE CREATININA  
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 Para a determinação de creatinina, desenvolveu-se um dispositivo 

partindo dos mesmos princípios funcionais do µPBDMA, ou seja, contendo 3 

camadas: uma camada para os WEs, outra para o caminho microfluídico de 

papel e uma terceira camada contendo o CE e os pseudo-RE (Figura 43) 

 

 

Figura 43. Etapas que envolvem a construção do novo dispositivo eletroquímico 

descartável: (a) eletrodo de trabalho, (b) eletrodos de pseudo-referência e contra 

eletrodo, (c) percurso de amostragem e (d) imagem real do dispositivo montado. 

 

 O dispositivo microfluídico descartável consistiu de dois WEs, sendo o WE 

1 dedicado à determinação de ácido úrico e o WE 2 voltado para a determinação 

de creatinina. Para a determinação de ácido úrico e creatinina, estes eletrodos 

de trabalho foram sujeitos à uma etapa preliminar de modificação. No caso do 

WE 1, a estratégia de modificação da superfície do eletrodo envolveu o uso de 

quantum dots de grafeno (GQDs, do inglês “Graphene Quantum Dots”) e o ácido 

úrico foi determinado via oxidação direta sobre o eletrodo modificado, e no caso 

Ponto de injeção 
de amostra 
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do WE 2 a modificação foi realizada com o uso dos mesmos GQDs, além da 

enzima creatininase (CA, de creatinina amidohidrolase) e do mediador redox 

cloreto de hexaaminrutênio (III) (HMR). O mecanismo de detecção da creatinina 

sobre WE 2 modificado é discutido a seguir. A Figura 44, mostra 

esquematicamente a composição dos eletrodos modificados propostos para 

determinação simultânea de ácido úrico e creatinina. Cabe destacar, portanto, 

que o novo dispositivo eletroquímico microfluídico descartável compôs um 

sistema misto de detecção, envolvendo um sensor eletroquímico no caso da 

determinação de ácido úrico e de um biossensor eletroquímico para a 

determinação de creatinina. 

 

Figura 44. Esquema contendo os eletrodos de trabalho modificados. WE 1 com 

modificação de GQDs para a determinação direta do ácido úrico e WE 2 

modificado com GQDs / CA / HMR para determinação da creatinina. 

 

 O comportamento eletroquímico dos analitos alvo sobre os eletrodos 

modificados foi inicialmente estudado de forma separada. Como já mencionado, 
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o WE 1 foi recoberto com um filme de GQDs, e a resposta eletroquímica do ácido 

úrico caracterizada por voltametria de onda quadrada (SWV, do inglês “Square-

Wave Voltammetry”) em solução tampão fosfato 0,1 mol L−1 (pH 7). Para avaliar 

a influência destas partículas monocristalinas de GQDs sobre o comportamento 

eletroquímico do ácido úrico, os voltamogramas de SWV foram registrados 

empregando-se o WE 1 não modificado e modificado com GQDs. Os 

voltamogramas obtidos para ácido úrico 1,0 µmol L−1 são apresentados na 

Figura 45. Em ambos os casos (WE 1 não modificado e WE 1 modificado com 

GQDs), um pico de oxidação foi observado durante a varredura de potenciais 

anódica na janela de potenciais empregada. O pico anódico obtido está de 

acordo com o esperado para a molécula de ácido úrico, como mostrada na 

Figura 46 e envolve a eletrooxidação do ácido úrico à alantoína73,74. O mais 

interessante a ser observado dos resultados da Figura 45, é a comparação da 

resposta do ácido úrico sobre o WE 1 antes e após a modificação com GQDs. 

Em comparação com o WE 1 não modificado, baseado apenas na tinta de 

carbono, o potencial de pico para oxidação do ácido úrico sofreu um 

deslocamento de 120 mV para potenciais menos positivos e a corrente de pico 

anódica aumentou em 5 vezes.  
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Figura 45. Voltamogramas de onda quadrada registrados para ácido úrico 1,0 

µmol L −1 em tampão fosfato 0,1 mol L −1 (pH 7,0) utilizando-se o WE 1 não-

modificado (eletrodo base) e modificado com GQDs. 

 

 

Figura 46. Reação de oxidação do ácido úrico 73. 

 

 Como ilustrado na Figura 44, para determinação de creatinina, o WE 2 do 

dispositivo foi modificado com as partículas nanocristalinas de GQD e, 

posteriormente, com a enzima CA (WE 2) utilizando glutaraldeído como agente 

de reticulação. Sabe-se bem que o glutaraldeído pode formar ligações cruzadas 

estáveis pela reação com muitos nucleófilos, como os grupos amina, tiol, 
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hidroxila e imidazol75, e esse reagente têm sido amplamente empregado para 

preparar biocatalisadores imobilizados, filmes poliméricos,  micropartículas, 

hidrogéis e membranas76,77,78. Além da enzima CA, o HMR foi incorporado à 

superfície eletródica para funcionar como mediador redox. 

 Para o estudo da resposta do biossensor enzimático preparado sobre a 

superfície do WE 2, também foi empregada a técnica de SWV. Como 

experimentos de controle, voltamogramas do WE 2 modificados com outras 

combinações dos componentes da interface biossensora também foram 

registrados. Como pode ser observado na Figura 47, os eletrodos mostraram 

respostas analíticas, que podem ser atribuídas à transformação eletroquímica do 

HMR na superfície do eletrodo. A presença de GQDs na interface causou um 

efeito catalítico na determinação analítica da creatinina, que foi obtida pela 

combinação de CA ativa, GQDs e do mediador redox na superfície modificada, 

demonstrando que a arquitetura da interface proposta é uma boa alternativa para 

o desenvolvimento de um biossensor eletroquímico para a creatinina. 
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Figura 47. Voltamogramas de onda quadrada registrados para creatinina 1,0 

µmol L −1 em tampão fosfato 0,1 mol L −1 (pH 7,0) utilizando-se WE 2 submetido 

a diferentes modificações. 

 

 O mecanismo envolvido consistiu no conjunto de reações mostradas 

abaixo. Através do mecanismo proposto, a creatinina é convertida em creatina 

pela enzima CA (reação 1). Na presença do mediador redox (HMR), o rutênio III 

reage com a creatina sendo convertido em rutênio II, etapa química (reação 2). 

Concomitantemente com a reação 2, o rutênio II é re-oxidado a rutênio III em 

uma reação eletroquímica (reação 3).  

 

 



 66 
 

 

Reação 1 

creatinina + H2O   secreatinina  creatina                                                   (reação 1) 

Ru(III) + creatina   Ru(II) + produtos (reação química)                   (reação 2) 

Ru(II)   Ru(III) + e (reação eletroquímica)                                     (reação 3) 

 

 Para garantir que o sinal analítico registrado esteja de acordo com o 

mecanismo proposto, realizou-se um estudo relacionando a transformação de 

creatinina na presença de cloreto de hexaamminerutênio (III), voltamogramas 

cíclicos para creatinina foram obtidos utilizando-se o WE 2 modificados com 

GQDs e HMR com e sem enzima. Como pode ser observado pelos 

voltamogramas cíclicos da Figura 48, na ausência da enzima CA, adicionando 

creatinina em solução, o processo redox característico do HMR não é alterado. 

No entanto, com a presença da enzima, verifica-se um incremento na corrente 

anódica obtida, que ocorre devido ao produto da reação enzimática (creatina, 

reação 1) promover a redução do Ru (III) a Ru (II) na superfície do biossensor 

(etapa química, reação 2), aumentando a concentração desta espécie que é 

oxidada eletroquimicamente (reação 3), resultando no incremento de corrente 

quando comparado aos voltamogramas cíclicos na ausência da enzima, 

corroborando com o mecanismo proposto. 
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Figura 48. Voltamogramas cíclicos obtidos para uma solução de tampão fosfato 

0,1 mol L −1 (pH 7,0) contendo 1,0 µmol L−1 de creatinina utilizando-se WEs 2 

modificados com GQDs / HMR antes e após a incorporação da enzima CA sobre 

o eletrodo modificado. 

 

 Levando-se em consideração o melhor desempenho eletroanalítico da 

SWV, as medidas eletroquímicas empregando-se o dispositivo descartável para 

a determinação simultânea de ácido úrico e creatinina foram realizadas 

utilizando-se esta técnica. Assim, uma série de otimizações foram realizadas 

para a obtenção da melhor resposta analítica para ambos os analitos utilizando-

se o sistema de detecção mista proposto. Durante as otimizações, as 

concentrações de ácido úrico e creatinina foram mantidas constantes e iguais a 

1,0 µmol L−1. Inicialmente, em relação à preparação do biossensor de 

creatininase, as respostas analíticas (correntes de pico para a oxidação 

Ru(II)/Ru(III)) mais intensas foram alcançadas utilizando-se os filmes obtidos a 

partir de dispersões contendo 1,5 mg/mL de CA e empregando-se solução de 

glutaraldeído 2,0% (v / v) como agente de reticulação (Figura 49 (a) e (b)).  
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Também foi demonstrado que as maiores correntes de pico foram medidas com 

concentração de HMR 0,1 mmol L −1 (Figura 49 (c)). O efeito da concentração 

hidrogeniônica do meio (pH) também foi estudado, obtendo-se os maiores 

valores de corrente de pico em pH 7,0 (Figura 49(d)),  

 

Figura 49. Otimização de parâmetros utilizados para a determinação de 

creatinina e ácido úrico: (a) Influência da quantidade de CA; (b) glutaraldeído e 

(c) concentração de HMR para o WE 2 e (d) influência do pH do eletrólito suporte 

sobre as correntes de pico obtidas para ácido úrico e creatinina. 

 

 Os parâmetros analíticos utilizados na técnica de SWV para a 

determinação simultânea de creatinina e ácido úrico foram estudados, sendo que 
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os valores ótimos obtidos foram: amplitude de modulação de 20 mV, frequência 

de 45 Hz e incremento de potencial de 0,5 mV (Tabela 7).  

Tabela 7. Parâmetros analíticos para SWV estudados neste trabalho. 

Técnica Parâmetro Intervalo Selecionado 

SWV 

Frequência (Hz) 10 a 100 45 

Amplitude (mV) 5 a 100 20 

Incremento (mV) 0,1 a 10 0,5 

 

 Antes de avaliar o desempenho analítico do dispositivo eletroquímico 

descartável para a determinação simultânea dos analitos alvo, a determinação 

dos analitos sobre cada eletrodo de trabalho do dispositivo foi estudada 

separadamente. A Figura 50 mostra os voltamogramas típicos de SW 

registrados no WE 1 do dispositivo após sucessivas adições de ácido úrico. 

Verificou-se o incremento na corrente de pico obtida para soluções de ácido úrico 

com concentração crescente, exibindo um comportamento linear ao longo da 

faixa de concentração de 10,0 nmol L1 a 3,0 µmol L1. 
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Figura 50. Voltamogramas de onda quadrada registrados para o WE 1 do 

dispositivo para soluções de tampão fosfato 0,1 mol L−1 (pH 7,0) contendo 

diferentes concentrações de ácido úrico (10,0 nmol L1 – 3,0 µmol L1). 

 

 A Figura 51 mostra os voltamogramas de onda quadrada no caso do WE 

2 do dispositivo após sucessivas adições de soluções de creatinina. Os valores 

de corrente de pico também aumentaram com a concentração de creatinina 

exibindo um comportamento linear ao longo da faixa de concentração de 10,0 

nmol L1 a 3,0 µmol L1. 

 

Ácido Úrico 
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Figura 51. Voltamogramas de onda quadrada registrados para soluções de 

tampão fosfato 0,1 mol L−1 (pH 7,0) contendo diferentes concentrações de 

creatinina (10,0 nmol L1 – 3,0 µmol L1).  

 

 Depois que os dois WEs do dispositivo foram estudados nas 

determinações de ácido úrico e creatinina separadamente, o dispositivo foi 

avaliado na determinação simultânea de ambos os analitos. Os voltamogramas 

de onda quadrada foram obtidos após sucessivas adições de soluções contendo 

diversas concentrações de creatinina e ácido úrico em dispositivos são 

mostrados na Figura 52(a). 

 

Creatinina 

Branco (com mediador) 
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Figura 52. Voltamogramas de onda quadrada registrados no dispositivo para 

soluções de tampão fosfato 0,1 mol L −1 (pH 7,0) contendo diferentes 

concentrações de ácido úrico e creatinina: 0 (a), 0,01 (b), 0,05 (c), 0,12 (d), 0,20 

(e), 0,40 (f), 0,60; (g), 0,85 (h), 1,3 (i), 2,0 (j) e 3,0 µmol L1. (b) Curvas analíticas 

obtidas para creatinina e ácido úrico. 

 

 Observou-se um incremento nos valores de corrente de pico com o 

incremento da concentração de creatinina e ácido úrico, exibindo um 

comportamento linear (r = 0,997) e (r = 0,996), respectivamente, na faixa de 

concentração de 10,0 nmol L1 a 3,0 µmol L1 (para ambos), conforme as 

seguintes equações: 

 

Creatinina: Ip (µA) = 1,02 × 10−6 (± 5,17 × 10−9) + 0,30 (± 0,0057) × [Creatinina] 

(µmol L1) 

 

Ácido Úrico: Ip (µA) = 1,00 × 10−6 (± 2,79 ×10−9) + 0,08 (± 0,0024) × [Ácido 

Úrico] (µmol L1) 
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 Os limites de detecção de 3,75 nmol L1 e 8,40 nmol L1 foram estimados 

empregando-se o dispositivo proposto e SWV para creatinina e ácido úrico, 

respectivamente. Estes valores foram calculados de acordo com o critério 3 × 

(Sb / m), sendo m o coeficiente angular da curva analítica e Sb é o desvio-padrão 

de 10 diferentes sinais do branco obtidos por SWV. A seletividade do dispositivo 

foi avaliada medindo-se as respostas de SWV geradas por 4 diferentes 

substâncias interferentes em potencial a uma concentração de 10,0 µmol L1 e 

comparado com aquelas obtidas para solução contendo creatinina e ácido úrico 

1,0 µmol L1 sob condições de medição similares. Os seguintes valores de RSD 

foram obtidos pela comparação dos sinais analíticos na presença e ausência dos 

seguintes possíveis interferentes: ácido ascórbico (0,8%), hidroquinona (0,9%), 

dopamina (1,3%), catecol (1,1%), sugerindo assim alta seletividade do 

dispositivo para creatinina e ácido úrico. 

 

3.5. CONSTRUÇÃO DE UM SENSOR PARA DETERMINAÇÃO DE 
CREATININA BASEADO EM REAÇÃO DE COMPLEXAÇÃO 

 

 Como uma alternativa ao método enzimático, desenvolveu-se outro 

método para a determinação de creatinina, usando como princípio a formação 

de um complexo entre a creatinina e o cátion Fe(III). Esta etapa tem como 

proposta a utilização de eletrodo de trabalho modificado de forma mais simples 

para a determinação de creatinina. Além disso, há também a vantagem de 

diminuir o custo por determinação, uma vez que no lugar de se empregar a 

enzima CA com custo de R$ 2600,00 por 100 mg (1000 unidades), emprega o 

FeCl3.4H2O66, com custo R$ 180,00 por 1,0 kg. Sendo assim, decidiu-se estudar 
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a possibilidade da elaboração de um sensor para a determinação de creatinina 

a partir da formação de um composto de coordenação com o íon Fe(III). 

 Para este estudo, desenvolveu-se um dispositivo com os mesmos 

princípios desenvolvidos para o µPBDMA (eletrodos impressos utilizando papel 

para carregamento e retenção de amostra, montados por sobreposição das 

camadas tipo sanduiche) denominado microcélula (Figura 53). A denominação 

deste dispositivo foi adotada devido a sua capacidade de 3 µL para 

preenchimento total da célula eletroquímica. 

 

 

Figura 53.(a) ilustração dos componentes da microcélula, (b) ilustração da 

montagem e (c) fotografia da microcélula montada. 
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 Antes da montagem da microcélula, o WE foi modificado da seguinte 

forma. Uma dispersão contendo 1 mg de CB em 1 mL de água ultrapura foi 

preparada. Em seguida, um volume de 4 µL desta dispersão foi gotejado na 

superfície do WE e seco à temperatura ambiente. Além disso, 1 µL de solução 

de Fe3 + 0,013 mol L1 foi gotejado sobre o disco de papel e seco à temperatura 

ambiente.  

 A resposta eletroquímica do dispositivo com CB depositado sobre o WE 

foi primeiramente avaliada por voltametria cíclica (CV) na ausência e presença 

de CNN. Na Figura 54 é mostrado o voltamograma cíclico (preto) de uma 

alíquota de 3 µL de solução de NaCl 0,1 mol L1 na microcélula, cujas correntes 

de pico catódica e anódica correspondem aos processos redox do cátion ferro III 

adsorvido no disco de papel da microcélula. O pico de corrente a +0,3 V 

corresponde ao processo catódico (redução de Fe3 + a Fe2 +), e na direção oposta 

a + 0,5 V o pico de corrente corresponde ao processo anódico (oxidação de Fe2 

+ a Fe3+). A CNN tem capacidade para coordenar vários cátions de metais, como 

o cobre, mercúrio, platina, cádmio, cobalto, ferro e outros79,80. Como pode ser 

visto, após a adição de 3 µL de uma solução de CNN 5,0 mmol L1, o 

voltamograma cíclico, Figura 54 (vermelho), não apresentou o processo redox 

de Fe3+ indicando que o CNN complexou o íon metálico, sendo o complexo não 

eletroativo na janela de potencial estudado. 
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Figura 54. Voltamogramas cíclicos obtidos a partir da adição do eletrólito suporte 

NaCl 0,1 mol L1 (preto) e de uma solução de CNN 5,0 mmol L1 CNN em NaCl 

0,1 mol L1 como eletrólito suporte (vermelho). Velocidade de varredura = 50 mV 

s1. 

 

 A determinação da CNN foi realizada através do monitoramento da 

redução do Fe (III) livre (em excesso), adsorvido em papel sobre WE, após a 

complexação pelo analito. Quando a amostra foi inserida na microcélula, o 

excesso de cátion Fe3 + foi determinado e a concentração de CNN foi encontrada. 

Nas reações químicas (Eq. 1) e eletroquímicas (Eq. 2). Os coeficientes 

estequiométricos l, m e n correspondem ao ferro coordenado, ferro / elétron no 

processo catódico e CNN necessário para a formação do complexo, 

respectivamente. 
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 
(aq)

333
(aq) Fe  (CNN)Fe          CNN Fe )(   mnml nl

(aq)
2-3

(aq) Fe             Fe   memm

Eq. 1

Eq. 2  

 

 A reação entre a creatinina e o ferro (III) foi analisada por UV-Vis para 

confirmar a formação do complexo. Para esta reação, a cor da solução contendo 

13 mmol L1 de Fe3+ muda de amarelo pálido para laranja quando uma alíquota 

de 2,5 mmol L1 de solução de CNN é adicionada. Na Figura 55, os espectros 

de absorbância com valor máximo de absorbância em 333 nm mostram a 

formação do complexo80. 

 

 

Figura 55. Espectro de UV-Vis obtido para uma solução de CNN 2,5 mmol L1 

em NaCl 0,1 mol L1. 
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A Figura 56 mostra os voltamogramas de pulso diferencial para o eletrólito 

suporte de NaCl 0,1 mol L1 (branco / linhas tracejadas) e para uma solução de 

creatinina 2,5 mmol L1 em NaCl 0,1 mol L1 (linhas sólidas) para um WE não 

modificado (preto) e WE modificado com filme CB (vermelho). Como pode ser 

observada a partir desta figura, a modificação do WE com CB proporcionou sinal 

analítico maior que o obtido usando o WE não modificado. Esses resultados 

podem ser atribuídos à alta área superficial específica, à grande condutividade 

elétrica e à estabilidade química do CB81, que resulta em uma cinética de 

transferência de elétrons mais rápida quando comparada à WE não modificada. 

Portanto, os WE's modificados com CB foram utilizados para o melhor 

desempenho analítico da microcélula. 
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Figura 56. Voltamogramas de pulso diferencial obtidos a partir da adição do 

eletrólito suporte NaCl 0,1 mol L1 (linhas tracejadas) de uma solução de CNN 

2,5 mmol L1 CNN em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte (linhas sólidas) 

para eletrodos de trabalho não modificados (preto) e eletrodos de trabalho 

modificados com carbono black (vermelho). 

 

 A determinação quantitativa da CNN foi realizada empregando DPV e 

como eletrólito suporte solução de NaCl 0,1 mol L − 1. Devido à formação do 

complexo entre CNN e Fe3+, os picos de corrente de redução do processo 

Fe3+/Fe2+ diminuíram proporcionalmente ao aumento da concentração de CNN. 

Desse modo, a determinação indireta da CNN foi realizada e a curva analítica 

obtida foi linear na faixa de concentração de CNN de 0,1 a 6,5 mmol L1 com um 

limite de detecção (LOD) de 0,043 mmol L1, demonstrando assim o bom 

desempenho da CNN para determinação da creatinina, conforme ilustrado na 

Figura 57. 
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Figura 57 Voltamogramas de pulso diferencial obtidos a partir das adições de 

concentrações crescentes de CNN: a) branco; b) 0,1; c) 0,5; d) 1,0 e) 1,75; f) 2,5; 

g) 3,75; h) 5,0 e i) 6,.5 mmol L1 em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte. 

Inserido: respectiva curva analítica.  

 

 Na Tabela 8, mostra-se a comparação do desempenho da microcélula em 

relação a outros sensores desenvolvidos relatados na literarura e, embora 

alguns biossensores apresentem menor LOD, esses dispositivos necessitam da 

associação de três enzimas para a detecção da CNN. Isso os torna mais 

complexos e caros do que a microcélula proposta. O bom desempenho analítico 

da microcélula torna sua aplicação atrativa, devido à rápida formação do 

complexo entre Fe3 + e CNN, pequeno volume de amostra necessário (3 µL) 

baixo custo de fabricação e o satisfatório LOD obtido. 
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Tabela 8. Eletrodos impressos encontrados na literatura para determinação de 

CNN. 

WE Modificação Técnica 
Faixa linear 

/ mmol L−1 

LOD / 

mmol 

L−1 

Ref. 

HF-PGE CdSe QDs DPV 0,44 – 8,84 0,230 82 

Carbono Cobre CV 6,00 - 378 0,070 83 

Carbono Fc-enzy.ink Cronoamperometria 0,01 – 1,00 0,002 84 

Platina CA/CI/SO Cronoamperometria 0,01 – 1,00 0,001 85 

Carbono >C=O SWV 0,37 – 3,60 0,008 86 

Carbono Fe3+ p-a DPV 0,10 – 6,5 0,043 
Este 

trabalho 

HF-PGE: eletrodo de grafite de fibra oca; CdSe QDs: quanta dots de seleneto de cádmio; DPV: 

voltametria de pulso diferencial; CV: voltametria cíclica; Fc-enzy.ink: ferrocenometanol recoberto 

com tinta de enzima contendo amidinohidrolase, creatina amidinohidrolase, sarcosina oxidase e 

peroxidase; CA / CI / SO: creatininase, creatinase e sarcosina oxidase; > C = O: grupos carbonila 

eletrogerados; SWV: voltametria de onda quadrada; Fe3 + p-a: ferro (III) adsorvido no papel. 

 

 A seletividade do dispositivo foi testada em relação a substâncias 

consideradas como potenciais interferentes. Em uma amostra contendo 

creatinina foram adicionados D(+)Glicose, ácido úrico, dopamina, ácido 

ascórbico e cafeína nas razões em concentração de 1: 0,5; 1: 1 e 1: 2, 

respectivamente. Experimentos de DPV foram realizados e a variação da 
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corrente de pico correspondente à determinação de creatinina não ultrapassou 

9,5%, demonstrando a boa seletividade do método proposto. 

 

3.6. DETERMINAÇÃO SEQUENCIAL DE D(+)GLICOSE, CREATININA E 
ÁCIDO ÚRICO UTILIZANDO O µPBDMA  

 

 Dois módulos de multiplexação comerciais acoplados (MUX-SCNR8) com 

8 canais cada um, foram conectados ao potenciostato Autolab PGSTAT 

possibilitando análises múltiplas de forma sequencial nas 16 células 

eletroquímicas do µPBDMA, devido a capacidade dos módulos em 

multiplexarem os WEs e REs. Em virtude da possibilidade de detecção de 

diferentes analitos na mesma amostra utilizando o µPBDMA, D(+)Glicose, 

creatinina e ácido úrico foram sequencialmente monitorados em uma única 

matriz de análise. Para isso, uma alíquota contendo 60 µL de amostra foi 

adicionada no ponto central do dispositivo e diferentes medidas eletroquímicas 

foram realizadas nos dezesseis eletrodos sequencialmente. Os resultados 

obtidos para cada analito são apresentados e discutidos separadamente nos 

itens abaixo. 

  

 

3.6.1. Determinação de D(+)Glicose 
 

 O desempenho analítico foi avaliado por adição de com diferentes 

concentrações de D(+)Glicose para a construção da curva analítica. Para cada 
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concentração estudada foi utilizado e descartado um novo µPBDMA e os 

resultados obtidos são apresentados na Figura 58. Obteve-se uma resposta 

linear para D(+)Glicose no intervalo de 0,625 a 20 mmol L1 representada pela 

equação I (µA) = 0,603 (µA / mol L − 1) × [GLU] (mol L − 1) + 0,163 (µA) com um 

coeficiente de correlação (r) de 0,996 e limite de detecção (LOD) estimado em 

0,12 mmol L1, calculado por três vezes o desvio padrão do sinal analítico do 

branco (n = 10) dividido pelo coeficiente angular da curva analítica. 

 

 

 

Figura 58. Amperogramas obtidos a partir das adições de concentrações 

crescentes de D(+)Glicose: a) branco; b) 0,626; c) 1,25; d) 2,50; e) 5,00; f) 

10,0; g) 15,0 e h) 20,0 mmol L1  em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte, 

potencial aplicado = +0,4 V. Inserido: respectiva curva analítica.  
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3.6.2.  Determinação de creatinina 
 

 A determinação da creatinina foi baseada em etapas químicas e 

eletroquímicas envolvendo a formação de um complexo entre a creatinina e o 

íon Fe3+. Este procedimento tem a vantagem de ser simples e menos 

dispendioso para a determinação da creatinina em comparação com o ensaio 

enzimático.  

Para a determinação da creatinina usando o µPBDMA, o papel foi previamente 

modificado com uma quantidade conhecida de íons Fe3+ pela adição de uma 

solução 0,013 mol L1 de FeCl3.4 H2O na superfície do papel logo acima da 

superfície do eletrodo (ponto de sensoriamento) e após seco à temperatura 

ambiente, o dispositivo microfluídico foi montado. Desta forma, quando a solução 

de amostra foi injetada e alcançou a região sobre a superfície do eletrodo, a 

creatinina reagiu com Fe3 + adsorvido em papel, formando o complexo CNN-Fe 

(III). Após a complexação dos íons Fe3+ em concentração constante e em 

excesso, a intensidade do pico de redução dos íons Fe3+ não complexados 

diminuiu proporcionalmente ao aumento da concentração de creatinina 

adicionada. Este princípio de operação é baseado no monitoramento do 

processo de redução Fe3 +/Fe2 + para determinação indireta de creatinina. 

 O desempenho analítico do dispositivo foi avaliado pelas respostas de 

corrente de pico de redução (Fe3+/Fe2+) em função da adição de diferentes 

concentrações de CNN em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito de suporte nas 

concentrações 0,0 (branco); 0,106; 0,203; 0,406; 0,813; 1,625; 3,250 e 4,500 

mmol L1 em experimentos de voltametria de pulso diferencial (DPV). A Figura 

59 mostra os resultados obtidos para determinação de creatinina usando 
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µPBDMA. Como pode ser visto, uma diminuição na intensidade da corrente de 

pico foi obtida quando a concentração de creatinina aumentou, como esperado. 

As respostas de pico de corrente catódica apresentaram uma correlação linear 

com a concentração de creatinina na faixa de 0,106 a 4,500 mmol L1. O 

µPBDMA apresentou a curva analítica, I (µA) = 2,80 (µA / mol L − 1) × [CNN] (mol 

L − 1) - 12,32 (µA), r = 0,997 e LOD de 0,084 mmol L 1 demonstrando o emprego 

do dispositivo proposto como uma boa alternativa aos métodos enzimáticos para 

a determinação da creatinina. 

 

Figura 59. Voltamogramas de pulso diferencial, obtidos a partir das adições de 

concentrações crescentes de CNN: a) branco; b) 0,106; c) 0,203; d) 0,406 e) 

0,813; f) 1,625; g) 3,250 e h) 4,500 mmol L1 em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito 

suporte. Inserido: respectiva curva analítica.  

 

3.6.3.  Determinação de ácido úrico 
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 A determinação do ácido úrico utilizando o µPBDMA compreende a 

modificação anterior do WE com um filme CB antes da montagem do dispositivo. 

A contribuição do CB para a resposta eletroquímica de UA foi avaliada por 

experimentos de DPV comparando o WE modificado e não modificado na 

presença de 2 mmol L1 de UA, como mostrado na Figura 60. O pico de resposta 

da corrente catódica de WE modificado com CB apresentou valor 6,8 vezes 

superior ao WE não modificado. Este resultado é atribuído à grande 

condutividade elétrica e alta área superficial específica do CB, resultando em 

uma cinética de transferência de elétrons mais rápida 81. Portanto, os WE's 

modificados com CB foram utilizados para o desempenho analítico do 

dispositivo. 

 

 

Figura 60. Voltamogramas de pulso diferencial obtidos a partir das adições de 

UA 2 mmol L1 em NaCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte para o eletrodo sem 

modificação (preto) e o eletrodo modificado com um filme de CB (vermelho). 
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 Utilizando o µPBDMA com o eletrodo modificado por CB e a técnica de 

DPV obteve-se uma resposta linear para adições de solução de UA na faixa de 

0,047 a 3,000 mmol L1 e os resultados são apresentados na Figura 61. A curva 

de calibração I (µA) = 0,012 (µA / mol L − 1) × [UA] (mol L − 1) + 0,004 (µA), com r 

de 0,999 e LOD de 0,012 mmol L1. 

 

 

Figura 61. Voltamogramas de pulso diferencial, obtidos a partir das adições de 

concentrações crescentes de UA: a) branco; b) 0,047; c) 0,094; d) 0,188; e) 

0,375; f) 0,750; g) 1,500 and h) 3,000 mmol L1 em NaCl 0,1 mol L1 como 

eletrólito suporte. Inserido: respectiva curva analítica.  

 

 Como descrito acima, o µPBDMA apresentou excelentes resultados para 

análise sequencial destes três analitos, obtendo boa resposta linear e limites de 
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detecção. O design do dispositivo permite o desenvolvimento de 16 sensores 

independentes e / ou biossensores, dando a possibilidade de múltiplas análises 

usando apenas um pequeno volume de amostra (60 µL). 

 Como a proposta deste trabalho baseia-se em análises clínicas, 

comparou-se os resultados obtidos com os valores de referência26,33,35 de cada 

analito em miligramas por decilitro, como mostrado na Tabela 9. 

 

Tabela 9. Comparativo dos resultados obtidos utilizando o µPBDMA com os 
valores de referência. 

Analito Faixa Linear  

(mg dL1) 

LOD  

(mg dL1) 

Ref.  

(mg dL1) 

GLU 11,2- 360 2,16 0 – 15,026 

CNN 1,2 – 50 0,95 0.45 – 1,733 

UA 0,8 – 50 0,20 14 - 1635 

 

 Desta forma, verificou-se que o µPBDMA foi aplicado com sucesso para 

a detecção de altos níveis dos analitos, sendo capaz de realizar o diagnóstico de 

disfunções e até falência renal evidenciado por altas concentrações de GLU, 

CNN e UA na urina.  

 

3.7.  Desempenho µPBDMA para detecção sequencial de D(+)Glicose, 
creatinina e ácido úrico na urina. 
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 O desempenho do dispositivo para análise sequencial foi testado em 

relação a amostras reais de urina. Para isso, diferentes quantidades de GLU, 

CNN e UA foram adicionadas em duas amostras contendo 200 µl de urina e 800 

µl de eletrólito em cada uma. Os resultados estão apresentados na Tabela 10. 

Estes dados demonstram que usando o µPBDMA foi possível obter bons 

resultados para a recuperação de todos os biomarcadores com valores entre 

97,4 e 104%. 

 

 

Tabela 10. Estudos de adição/recuperação para determinação de GLU, CNN e 
UA em amostras de urina fortificadas. 

Amostra GLU / mmol L−1 CNN / mmol L−1 UA / mmol L−1 

 Adic  Rec  
Rec / 

% 
Adic Rec  

Rec. / 
% 

Adic Rec.  
Rec. / 

% 
*Urina 1 2,50 2,61±0,03 104,4 0,50 0,51±0,01 101,8 0,50 0,49±0,02 97,40 
*Urina 2 10,00 9,89±0,05 98,9 2,00 2,03±0,06 101,65 1,50 1,55±0,07 103,00 

Recuperação = ([encontrada]/[adicionada])*100 
*n = 4 
 

 

 A seletividade de µPBDMA para análise sequencial de GLU, CNN e UA 

foi avaliada para potenciais interferentes inerentes às amostras de urina. Para 

isto, em uma amostra contendo os três analitos com mesmo valor de 

concentração (2,5 mmol L1) em 0,1 mmol L1 de NaCl, foram adicionadas ureia, 

ácido ascórbico, dopamina e cafeína nas proporções de 1: 0,5; 1: 1 e 1: 2 (analito: 

interferente). Os resultados obtidos mostraram variações de sinais analíticos 

inferiores a 8,25% indicando a não interferência dos compostos avaliados e na 

resposta dos sensores.  
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 A repetibilidade da resposta analítica do µPBDMA foi também estudada. 

Inicialmente foi monitorada a resposta obtida para cada analito no mesmo 

dispositivo 87 nas concentrações 10, 1,75 e 1,5 2,5 mmol L1 (GLU, CNN e UA 

respectivamente) e os RSD obtidos foram de 3,97% para GLU, 5,28% para a 

CNN e 3,56% para a UA Este estudo também foi realizado para diferentes 

dispositivos (n = 5) para as mesmas concentrações utilizadas anteriormente e 

de RSDs obtidos foram 5,45% para GLU, 6,92% para CNN e 6,25% para UA. 

 Os resultados comprovam que a combinação de canais microfluídicos 

baseados em papel e múltiplos sensores eletroquímicos ao redor do local da 

amostra permitiram uma distribuição radial homogênea da amostra, permitindo 

determinações simples e de baixo para GLU, CNN e UA, de modo sequencial 

em um único dispositivo. 
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 DESENVOLVIMENTO DE DISPOSITIVO PARA DETERMINAÇÃO DE PSA 
 

4.1. OBJETIVO  

 

 O objetivo desta etapa da pesquisa foi o desenvolvimento de um 

dispositivo para a sua utilização como imunossensor para a determinação dos 

níveis de PSA em sangue, para diagnóstico de câncer de próstata 

 

4.2. MATERIAIS E EQUIPAMENTOS 

 

 Folhas de poliéster (USA Folien) 

  Adesivo de vinil (Imprimax) 

  Adesivo dupla face 3M 

  Tinta condutiva de carbono (Gwent) 

  Tinta condutiva de prata/cloreto de prata (Gwent) 

  Impressora de recorte Silhouette CAMEO 3 gerenciada pelo software 

Silhouette Studio 

 Ácido ferrocenocarboxílico (Sigma Aldrich, USA) 

 BSA – Albumina de soro bovino (Sigma Aldrich, USA) 

 Grafeno (Sigma Aldrich, USA) 

 PDDA - Poli (cloreto de dialildimetilamônio) (Sigma Aldrich, USA) 

 Ácido Cloroáurico (Sigma Aldrich, USA) 

 Tampão TW20 (Sigma Aldrich, USA) 

 Anticorpos primários e secundário Anti-p16 e o peptídeo p16 (IMUNY) 
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 Todas as soluções foram preparadas utilizando-se água ultrapura 

(resistividade > 18,0 MΩ cm) obtida em um sistema Millipore Milli-Q  

 Potenciostato/galvanostato Autolab PGSTAT-12 (Eco Chemie, Holanda) 

com um módulo de multiplexação (MUx) controlado pelo software NOVA 

2.2 

 

4.3. Desenvolvimento do dispositivo para determinação de PSA 

 

 Para esta parte do trabalho, desenvolveu-se um novo dispositivo para 

adequar-se à proposta de utilização de um imunossensor para a determinação 

dos níveis de PSA, relacionados com o câncer de próstata. Para isso, alguns 

aspectos foram levados em consideração para a obtenção de um dispositivo 

descartável robusto e que atenda às necessidades da arquitetura do 

imunossensor, cujas etapas estão descritas a seguir: 

  A técnica envolvida para a confecção dos eletrodos foi a mesma já 

discutida anteriormente, que é a produção de uma máscara de vinil com o 

formato dos eletrodos, a fixação deste em uma folha de poliéster seguido pela 

deposição das tintas condutoras e cura por aquecimento. O WE, RE e o CE estão 

alocados na mesma camada, conforme ilustrado na Figura 62. 
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Figura 62. Ilustração do componente do dispositivo que contém os eletrodos de 

trabalho, referência e contra eletrodo. 

 

 O canal microfluídico foi construído utilizando um cartão dupla-face com 

espessura de 0,5 mm com um canal retangular de 2 mm de largura e com dois 

reservatórios: um para a injeção de amostra e outro para a captação do resíduo 

após a centrifugação. Além disso, este componente do dispositivo foi construído 

utilizando mais duas folhas de poliéster, uma com um canal retangular de 2 mm 

de largura (tal como o cartão dupla-face) e outro com um orifício de injeção de 

solução e uma janela para a etapa de incubação e medidas eletroquímicas, 

conforme ilustrado na Figura 63(a,b,c,d). 
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Figura 63. (a) Componente do canal microfluídico do dispositivo, (b) Esquema 

de contagem do canal microfluídico, (c) acoplamento do canal microfluidico ao 

sensor e (d) ilustração do dispositivo montado. 

 

 Para a utilização deste sistema, foi adaptado a um Spinner, um brinquedo 

que possui um rolamento central para girá-lo em torno de seu eixo. Para isso, 

utilizou-se uma base com uma haste e fixou-se ao rolamento do Spinner para 

utilizá-lo como uma centrífuga. Este sistema foi desenvolvido para transportar as 

soluções do ponto de injeção ao ponto de descarte e para fazer a separação do 

soro sanguíneo e as hemácias em tubos capilares fixados no Spinner. Na Figura 

64 é ilustrada a proposta do sistema proposto. 
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Figura 64. Ilustração do dispositivo acoplado ao spinner proposto neste trabalho. 

 

4.4.  IMUNOSSENSOR PARA O MONITORAMENTO DOS NÍVEIS DE PSA 
PARA CÂNCER DE PRÓSTATA 

 

4.4.1. Desenvolvimento do imunosensor 
 

 A modificação do WE foi realizada seguindo algumas etapas de preparo 

utilizando a técnica layer by layer, conforme descrito a seguir. 

 

 Síntese de óxido de grafeno 

 

 Em 100 mL de uma mistura de H2SO4/HNO3 concentrado em uma 

proporção 1:1 adicionou-se 100 mg de grafeno, mantendo esta mistura sob 
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agitação por 24 horas à temperatura ambiente e em seguida a suspensão de GO 

(óxido de grafeno, do inglês “graphene oxide”) obtida foi filtrada e lavada com 

água ultrapura até um pH entre 6,5-7,0 e depois seco em uma estufa a 100 °C. 

 

 Síntese das nanopartículas de ouro (AuNPs) 

 

 A síntese das AuNPs foi realizada baseando-se no método de 

Turkevich88. Primeiro, uma solução de 0,508 mL de HAuCl4 (1% m/v) em 49,492 

mL de água ultrapura foi aquecida até atingir a ebulição. Posteriormente, 

adicionou-se rapidamente 5 mL de uma solução de citrato de sódio (40 mmol 

L1), mantendo o aquecimento e agitação por aproximadamente 10 minutos até 

observar-se a mudança na coloração da solução de amarelo pálido para 

vermelho; agitando-se por mais 15 min à temperatura ambiente89. Após essa 

etapa as AuNPs foram protegidas da luz e armazenadas a 4 ºC. 

 

 Conjugação do anticorpo secundário anti-PSA com AuNPs.  

 

 Primeiro, 100 mL do anticorpo secundário policlonal anti-PSA (sPAb2) 

(1mg mL1) foram adicionados com agitação suave em 1,5 mL de suspensão de 

ouro coloidal com pH ajustado para 9,0 usando tampão borato 50 mM. Foi 

incubado por 20 min a 25 ºC e 650 rpm e depois disso, 100 mL de BSA 5% (em 

água milli-Q) foram adicionados e incubados novamente por 20 min a 25 ºC e 

650 rpm. Finalmente, a suspensão de sPAb2-AuNPs foi centrifugada por 20 min 

a 14000 rpm a 4 °C e suspensa em 1,5 mL de tampão PBS 10 mmol L1, pH = 

7,4 com 0,3% de BSA. 
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 Modificação do eletrodo.  

 

 A modificação do WE para a obtenção do imunossensor foi realizada 

utilizando a técnica layer by layer, cujas etapas estão descritas a seguir e 

ilustradas posteriormente na Figura 65: 

 Etapa 1: Depositou-se 1 µL de uma solução do polímero catiônico PDDA 

(cloreto de polidialildimetilamônio) (2 mg mL1 em NaCl 0,05 mol L1) 

deixando esta solução por 20 minutos em repouso, sendo em seguida o 

eletrodo lavado com água ultrapura e seco; 

 Etapa 2: Uma alíquota de 1 µL de uma dispersão de GO (1 mg mL1 em 

água) foi gotejada sobre o WE deixando-se em repouso por 20 minutos. 

Em seguida, lavou-se o eletrodo e seco a temperatura ambiente; 

 Etapa 3: Uma alíquota de 1 µL de uma solução mista de EDC/NHS (0,4 e 

0,1 mol L1 respectivamente, preparada em tampão MES 100 mmol L1, 

pH = 5,6) foi depositada sobre o WE deixando-se reagir por 10 minutos 

para a ativação dos grupos carboxílicos presentes no GO e posterior 

ligação covalente com o anticorpo secundário (item a seguir) e lavado 

repetidamente com água ultrapura para a remoção do excesso e 

posteriormente seco; 

 Etapa 4: Adicionou-se 1 µL de uma solução do anticorpo primário anti-

PSA (sPAb1) 10 µg mL1, cuja incubação deu-se em um período de uma 

hora, via ligação covalente com o GO através do EDC/NHS. Lavou-se os 

eletrodos com tampão PBS 10 mmol L1, pH = 7,4 e TW20 0,05% (m/v) 

seguido de secagem.  
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 Etapa 5: Adicionou-se 1 µL de uma solução de BSA 2% (em tampão PBS 

10 mmol L1, pH = 7,4 e TW20 0,05% (m/v)) e após uma hora o WE foi 

lavado cuidadosamente para a retirada do excesso de BSA e seco; 

 Etapa 6: O procedimento anterior foi repetido usando etanolamina 1 mmol 

L1 pH = 8,5. Estas duas últimas etapas foram realizadas com o objetivo 

de realizar o bloqueio de possíveis sítios ativos para ligações não 

específicas dos anticorpos ou mesmo da superfície do WE.  

 Etapa 7: Adicionou-se 1 µL de uma solução de PSA (em tampão PBS 10 

mmol L1, pH = 7,4) e deixou-se reagir por um período de uma hora para 

ocorrer a incubação deste analito. Nesta etapa, concentrações diferentes 

de PSA foram utilizadas para a construção da curva analítica, conforme 

será mostrado posteriormente; 

 

 As etapas de modificação do WE e captura do PSA foram realizadas antes 

da montagem do eletrodo. Porém, a etapa de conjugação do anticorpo 

secundário e a medida eletroquímica são feitas com o dispositivo já montado, 

conforme descrito nas etapas a seguir. 

 

 Etapa 8: Adicionou-se 2 µL da solução de sPAb2-AuNPs (preparada 

anteriormente) sobre o WE. Esta etapa de incubação ocorreu por um 

período de uma hora e após injetou-se 20 µL de tampão PBS 10 mmol 

L1, pH = 7,4 e centrifugou-se utilizando o spinner para a remoção de 

sPAb1-AuNPs não ligado. 

 Etapa 9: Sobre a janela de sensoriamento, injetou-se uma solução de HCl 

0,1 mol L1 (utilizada como eletrólito) e então, utilizando a técnica de 



 99 
 

DPCSV (voltametria de redissolução catódica por pulso diferencial, do 

inglês, “differential pulse cathodic stripping voltammetry”) para o 

monitoramento dos níveis de PSA para cada imunossensor baseado no 

sinal analítico obtido a partir da redissolução catódica das AuNPS, que é 

proporcional a concentração de PSA na solução/amostra. Utilizou-se um 

potencial de pré-concentração de +1,25 V por 180 segundos antes das 

medidas eletroquímicas. Posteriormente, realizou-se uma varredura de 

potencial de +1,25 a 0 V empregando a técnica de DPCSV90. 

 

 As etapas de construção do imunossensor estão ilustradas na Figura 65, 

a seguir 

  

 

Figura 65. Esquema para a ilustração das etapas de modificação do eletrodo 

para a construção do imunossensor para a determinação de PSA. 
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4.5. DESENVOLVIMENTO E CONSTRUÇÃO DE DISPOSITIVO 
IMUNOSSENSOR PARA DETERMINAÇÃO DE UM BIOMARCADOR 
PARA O CÂNCER DE PRÓSTATA 

   

 O princípio de funcionamento do imunossensor é baseado em alguns 

fundamentos, descritos a seguir. É importante ressaltar que a cada etapa de 

modificação do imunossensor o eletrodo foi lavado para a retirada do excesso 

de cada componente depositado que não foi ligado ao WE (evitando resultados 

equivocados). Primeiramente foi depositado um filme com o polímero catiônico 

PDDA, para a obtenção de uma superfície carregada negativamente e posterior 

deposição do filme de óxido de grafeno. A opção pelo filme de GO é justificada 

pela presença de grupos carbonila em sua estrutura, e assim obter-se ligações 

amida com os grupos amina do sPAb1 utilizando EDC/NHS, onde o EDC reage 

com o grupo carboxila, formando um intermediário que reage com aminas 

primárias (o-acilsouréia). Como este intermediário sofre hidrólise facilmente, 

regenerando o grupo carboxila, utilizou-se o NHS, formando um intermediário 

mais estável91 (mecanismo geral mostrado na Figura 66) na etapa anterior à 

ancoragem do sPAb1.  
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Figura 66. Mecanismo de ativação do grupo carboxila utilizando EDC/NHS 

 

 Reações inespecíficas (não desejadas) podem ocorrer sem o bloqueio 

adequado da superfície do eletrodo, devido a “lacunas” entre os anticorpos 

ligados ao WE. Neste caso, tanto o BSA quanto a etanolamina foram utilizados 

para o bloqueio da superfície do eletrodo de possíveis regiões na qual os 

anticorpos não se ligaram. 

 Na etapa a seguir, uma das mais importantes do procedimento, foi feito a 

incubação do PSA sobre o eletrodo modificado com o anti-PSA. Cada conjunto 

de 5 dispositivos foram incubados com uma concentração determinada de PSA 

para a construção da curva analítica e suas respectivas replicatas. No dispositivo 

montado, procedeu-se com as a seguintes etapas: modificação do WE com o 

anticorpo secundário, captura do biomarcador PSA, incubação com o sPAb2-

AuNPs, na janela do dispositivo por 1 hora, ocorrendo a ligação específica do 

tipo sanduíche entre sPAb2-AuNPs e sPAb1 com o alvo PSA. Posteriormente, o 

eletrodo foi lavado com tampão PBS (pH 7,4) para remoção do sPAb2-AuNPs 

não ligado, evitando assim a obtenção de resultados equivocados. 

 A performance analítica dos imunossensores eletroquímicos foi avaliada 

para diferentes concentrações de PSA, apresentando correlação logarítmica 

entre os sinais analíticos obtidos e as concentrações de PSA, conforme 
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representado pela curva analítica, │I (µA) │ = 0,51 (µA / ng mL − 1) × log [PSA] 

(ng mL−1) + 0,64 (µA), onde a faixa linear de trabalho obtida foi de 0,05 a 25,0 ng 

mL1, conforme ilustrado na Figura 67.  
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Figura 67. Voltamogramas de pulso diferencial obtidos a partir das adições de 

concentrações crescentes de PSA: a) branco; b) 0,05; c) 0,25; d) 0,50; e) 2,50; 

f) 5,00 e g) 25,0 ng mL1 em HCl 0,1 mol L1 como eletrólito suporte. Inserido: 

respectiva curva analítica.  

 Estes resultados obtidos para a determinação de PSA pelo imunossensor 

mostraram-se promissores, dado a boa faixa linear obtida, o LOD (0,0014 ng 

mL1) e também o coeficiente de correlação (r = 0,984), mostrando que o 

imunossensor tem a capacidade de operar dentro e acima dos limites 

considerados normais da concentração de PSA (10 ng mL1) podendo inclusive 

trabalhar com amostras diluíds, além disso, o dispositivo possibilita a operação 

com pequenos volumes de amostra, sendo também possível a utilização do 

dispositivo em análises point of care para auxiliar no diagnóstico de câncer de 
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próstata, resultados estes que foram corroborados ao realizar os experimentos 

de análise em amostras de soro sintético, como explorado a seguir. 

 A amostra de soro humano sintético foi preparada utilizando 3,0 g de 

NaCl, 0,16 g de NaHCO3, 3,5 mg de triptofano, 2,3 mg de glicina, 3,2 mg de 

serina, 3,7 mg de tirosina, 6,6 mg de fenilalanina, 9,1 mg de lisina, 6,3 mg de 

histidina, 29,0 mg de ácido aspártico, 9,1 mg de alanina e 10,0 mg de arginina 

foram dissolvidos em água em um balão volumétrico de 250 mL. As amostras 

foram, em seguida, fortificadas com concentrações conhecidas de PSA, e 

analisadas diretamente pelo respectivo método voltamétrico, cujos resultados 

estão expressos na Tabela 11. 

 

Tabela 11. Estudos de adição/recuperação para determinação de PSA em 
amostras de soro humano sintético fortificadas. 

Amostra PSA / ng mL−1 

 Adic  Rec  
Rec / 

% 
*Soro 1 0,5 0,47±0,02 94,0 
*Soro 2 2,5 2,61±0,05 104,4 
*Soro 3 5,0 4,99±0,04 99,8 

  Recuperação = ([encontrada]/[adicionada])*100 
  *n = 4 
 

 Como mostrado acima, três amostras de soro humano sintético fortificada 

com diferentes concentrações de PSA (0,5, 2,5 e 5,0 ng mL1) foram utilizadas 

obtendo-se bons valores de recuperação, demonstrando sucesso na proposta 

de desenvolvimento deste biossensor, como um dispositivo de baixo custo e de 

análise rápida (em relação aos médotos convencionais de análise). 
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 CONCLUSÕES 
 

 Quando se trata de novas plataformas para a construção de biossensores, 

as etapas do projeto, construção, avaliação do desempenho e otimização do 

dispositivo utilizado são de grande importância. Por isso, destaca-se todo o 

processo de desenvolvimento do μPBDMA, que sofreu diversas alterações em 

seus componentes em relação ao proposto no projeto de pesquisa.  Durante o 

desenvolvimento do trabalho, diversos desafios foram encontrados, como a 

questão da diferença na resistência obtida para os eletrodos, que levou a 

modificação do desenho dos WEs. Porém, o componente do μPBDMA que foi 

significativo para a elaboração da versão atual do dispositivo foi o caminho 

microfluídico. Inicialmente, o projeto foi alterado para evitar a lixiviação dos 

produtos de reação de um ponto de sensoriamento até o seguinte, resultando 

em um componente que evita a intercomunicação entre os pontos de 

sensoriamento e mantém os produtos de reação confinados nestes. Foi 

realizado então ensaios de desempenho deste dispositivo e verificou-se que 

havia uma acentuada queda no sinal analítico obtido para cada ponto de 

sensoriamento avaliado. Ao estudar este efeito verificou-se que este gradiente 

de concentração ocorria devido a efeitos cromatográficos no caminho 

microfluídico, levando-se então a elaboração do projeto de construção do 

caminho microfluídico de geometria hexadecagonal. Com este novo modelo de 

caminho microfluídico, o transporte do fluido, do ponto de injeção até o ponto de 

sensoriamento ocorreu igualmente para todos os 16 canais do μPBDMA, 

minimizando os efeitos causados pela CCD no dispositivo. Assim, todos os 

demais componentes do dispositivo foram projetados e construídos para se 

adaptarem ao novo tipo de caminho microfluídico proposto, obtendo assim a 
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respostas analíticas similares para todos os canais, utilizando a sonda 

eletroquímica. Com base nisso, estes estudos foram muito importantes, pois o 

processo de desenvolvimento do dispositivo, a avaliação de seu desempenho e 

os estudos para a obtenção de um biossensor com a plataforma do μPBDMA 

proporcionaram um grande acréscimo de conhecimento.  

 Durante esta etapa do trabalho, verificou-se a necessidade de mudanças 

estruturais no μPBDMA, e isso acarretou na melhoria do desempenho do 

dispositivo, no que diz respeito à repetibilidade entre eletrodos e também entre 

dispositivos, refletindo na qualidade dos dados coletados em experimentos 

utilizando o dispositivo. A partir dos aprimoramentos realizados, obteve-se 

sucesso nos testes em modo de análise multiplexada, onde conseguiu-se utilizar 

quatro técnicas distintas (CV, DPV, SWV e cronoamperometria) num mesmo 

dispositivo no modo sequencial automático. Estudou-se a arquitetura do 

biossensor destinado à determinação de D(+)Glicose no μPBDMA, e 

determinou-se que o melhor arranjo para o biossensor foi aquele construído 

utilizando-se o CB como nanomaterial de carbono e GOx (7,5 U μL1) contendo 

o mediador redox FCA, obtendo-se uma faixa linear de trabalho de 0,1 a 40 mmol 

L L1, e um limite de detecção de 0,03 mmol L1. Para a construção de um sensor 

para a determinação de creatinina, abordou-se duas propostas, uma consistiu 

na construção do biossensor contendo a enzima CA com detecção de creatinina 

mediada pelo HMR, e outra baseada na formação de um complexo de Fe (III) 

com o analito em questão. Para o biossensor, a arquitetura proposta, composta 

por GQDs-CA-HMR, demostrou um bom desempenho analítico, sendo obtida 

uma faixa linear de concentração de 10,0 nmol L1 a 3,0 μmol L1 e baixos limites 

de detecção (3,75 nmol L1 e 8,40 nmol L1 para a creatinina e ácido úrico, 
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respectivamente). Não obstante, propôs-se uma nova arquitetura de sensor para 

a determinação de creatinina, baseado na formação de um complexo de Fe (III) 

com a creatinina, a partir do monitoramento da redução do Fe (III) para Fe (II) na 

presença de creatinina. Com esta arquitetura, obteve-se uma faixa linear de 

trabalho de 0,10 a 6,5 nmol L1 e um limite de detecção de 0,0043 nmol L1, 

evidenciando o sucesso desta etapa, sendo assim escolhido estes parâmetros 

para ser utilizado na análise multiplexada.  Um grande destaque do µPBDMA foi, 

além de sua robustez, a possibilidade de realizar experimentos sequenciais para 

3 analitos diferentes utilizando uma única alíquota de amostra. Para a análise de 

D(+)Glicose, creatinina e ácido úrico, obteve-se faixas lineares de 0,625 a 20 

nmol L1, 0,106 a 4,500 nmol L1 e 0,047 a 3,000 nmol L1 além de LODs de 0,12, 

0,084 e 0,012 (para GLU, CNN e UA, respectivamente). Esta etapa do trabalho 

demonstrou que, além do sucesso da proposta de análise destes três analitos, 

mostra-se que o µPBDMA tem potencial para sua utilização com mais arranjos 

de sensores e/ou biossensores, desenvolvendo plataformas de diagnóstico mais 

completas. 

 Por fim a proposta de desenvolvimento de um dispositivo para 

acoplamento de um biossensor para a determinação de PSA foi realizada com 

sucesso, tanto no desenvolvimento do dispositivo quanto na aplicação do 

biossensor. O Spinner auxiliou nas diversas etapas de lavagem do dispositivo e 

também será utilizado como centrífuga para a separação do soro e hemácias em 

amostras de sangue humano posteriormente. Os resultados obtidos com o 

biossensor evidenciaram seu bom desempenho obtendo uma faixa linear de 0,5 

a 5,0 ng mL1 e limite de detecção de 0,014 ng mL1. Além disso, o analito foi 

quantificado com sucesso em amostras de soro humano sintético. 
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