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RESUMO 

 

A avaliação da presença do oncogene quimérico BCR/ABL possibilita um diagnóstico 

precoce do câncer e o monitoramento de células leucêmicas residuais, especialmente, após o 

transplante de medula óssea. O desenvolvimento de ensaios moleculares efetivos para a 

detecção do oncogene quimérico BCR/ABL é de grande interesse para a promoção da saúde 

de pacientes com leucemia. Diante desta problematização, esta dissertação tem o objetivo de 

desenvolver dois tipos de biossensores eletroquímicos utilizando diferentes nanomateriais 

com a finalidade de obter baixos limites de detecção, necessários para o diagnóstico 

ultrassensível e monitoramento do oncogene quimérico BCR/ABL. Os biossensores foram 

obtidos a partir das seguintes metodologias: a) imobilização eletrostática de uma sonda de 

DNA sobre uma superfície transdutora de ouro modificada com compósito híbrido de 

nanopartículas de ouro e polianilina (AuNpsPANI) e b) imobilização química de uma sonda 

de DNA aminada sobre uma superfície de ouro modificada com cisteína (Cys), nanotubos de 

carbono de paredes múltiplas com grupos carboxílicos (cMWCNT) e nanopartículas de óxido 

de zinco funcionalizadas com aminopropiltrietoxisilano (ZnONp/NH2). As técnicas de 

voltametria cíclica (VC) e espectroscopia de impedância eletroquímica (EIE) foram utilizadas 

para a caracterização e compreensão dos processos físico-químicos interfaciais. Ao avaliar o 

desempenho analítico dos sistemas sensores com amostras de plasmídeos recombinantes 

contendo o oncogene quimérico BCR/ABL, foram observadas alterações nas correntes 

amperométricas e nos valores de resistência à transferência de carga (RCT). Em oposição, 

nenhuma resposta significativa foi obtida durante o estudo de seletividade com sequências 

gênicas não-complementares. As micrografias de microscopia de força atômica (AFM) 

demonstraram mudanças nos perfis topográficos dos biossensores após sua exposição ao 

oncogene quimérico BCR/ABL. Apesar de ambos os biossensores apresentarem elevada 

reprodutibilidade, rápido tempo de resposta e efetividade para a identificação do oncogene 

quimérico BCR/ABL em amostras de cDNA de pacientes com leucemia, o biossensor 

baseado em Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 demonstrou sensibilidade superior com um limite de 

detecção de 6,94 aM. Portanto, as plataformas biossensíveis desenvolvidas podem ser 

consideradas ferramentas promissoras para o diagnóstico do oncogene quimérico BCR/ABL e 

monitoramento de níveis mínimos de doença residual. 

 

Palavras-chave: Biossensor. Nanopartículas. Nanotubos de carbono. Oncogene BCR/ABL. 



 

 

ABSTRACT 

 

The evaluation of the presence of the BCR/ABL fusion gene allows an early diagnosis of 

cancer and the monitoring of residual leukemic cells, especially after the bone marrow 

transplantation. The development of effective molecular assays for the detection of the 

BCR/ABL fusion gene is of great interest for the promotion of the health of patients with 

leukemia. In view of this problematization, this dissertation aims to develop two types of 

electrochemical biosensors using different nanomaterials in order to obtain low detection 

limits, necessary for the ultrasensitive diagnosis and monitoring of the BCR/ABL fusion gene.  

The biosensors were obtained from the following methodologies: a) electrostatic 

immobilization of a DNA probe on a gold transducer surface modified with hybrid composite 

of gold nanoparticles and polyaniline (AuNpsPANI) and b) chemical immobilization of an 

aminated DNA probe on a gold surface modified with ) cysteine (Cys), carboxylated 

multiwalled carbon nanotubes (cMWCNT) and aminopropyltriethoxysilane functionalized 

zinc oxide nanoparticles (ZnONp/NH2). The techniques of cyclic voltammetry (CV) and 

electrochemical impedance spectroscopy (EIS) were used for the characterization and 

understanding of the interfacial physico-chemical processes. When evaluating the analytical 

performance of the sensor systems with samples of recombinant plasmids containing the 

BCR/ABL fusion gene, were observed changes in the amperometric currents and in the 

charge transfer resistance (RCT) values. In opposition, none significant response was obtained 

during the selectivity study with non-complementary gene sequences. The micrographs of 

atomic force microscopy (AFM) demonstrated modifications in the topographic profiles of the 

biosensors after their exposure to the BCR/ABL fusion gene. Although both biosensors 

showed high reproducibility, fast response time and effectiveness for the identification of the 

BCR/ABL fusion gene in cDNA samples of patients with leukemia, the biosensor based on 

Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 demonstrated superior sensitivity with a detection limit of 6.94 

aM. Hence, the developed biosensitive platforms can be considered promising tools for the 

identification of the BCR/ABL fusion gene and monitoring of minimum levels of residual 

disease. 

 

Keywords: BCR/ABL oncogene. Biosensor. Carbon Nanotubes. Nanoparticles. 
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1 INTRODUÇÃO  

 

O câncer é um grupo de doenças caracterizadas pelo crescimento descontrolado e 

propagação de células anormais (KALIA, 2015). Entre os mais de 100 tipos de câncer, a 

leucemia é a principal desordem maligna que acomete crianças de até 15 anos de idade com 

uma prevalência de 30% sobre os casos de câncer diagnosticados (MILLER et al., 2016). Esta 

morbidade está relacionada às alterações cromossômicas que ocasionam transformações 

neoplásicas em células-tronco hematopoiéticas. O oncogene quimérico BCR/ABL é um 

biomarcador específico para casos de leucemia e sua identificação clínica determina a 

implementação de estratégias terapêuticas direcionadas e efetivas (SAWYERS, 2008). Este 

oncogene, comumente denominado de cromossomo Philadelphia, é obtido a partir da 

translocação recíproca entre os cromossomos 9 e 22 t(9;22) (HARRISON, 2001; CHEN et al., 

2016). O oncogene quimérico BCR/ABL pode expressar três diferentes isoformas da proteína 

tirosino quinase (p190BCR/ABL, p210BCR/ABL e p230BCR/ABL) que estão associadas à patogênese 

de neoplasmas hematológicos, como a LMC e a leucemia linfoide aguda (LLA) (ADVANI; 

PENDERGAST, 2002; MULLIGHAN et al., 2008; BADGER-BROWN et al., 2013). 

A avaliação da presença do oncogene quimérico BCR/ABL possibilita um diagnóstico 

precoce do câncer e o monitoramento da regressão da doença durante o tratamento. Além 

disso, torna possível a detecção de células leucêmicas residuais, especialmente após o 

transplante de medula óssea (WANG et al., 2014). Atualmente, os métodos de diagnóstico 

clínico e prognóstico utilizados para a identificação desta fusão gênica apresentam algumas 

limitações, como a necessidade de analistas especializados, experimentação dispendiosa e 

sensibilidade limitada (SHARMA et al., 2012). Logo, o desenvolvimento de novas 

metodologias para o diagnóstico e monitoramento do oncogene quimérico BCR/ABL é de 

suma relevância para os pacientes com leucemia. 

Nos últimos anos, os avanços na nanociência e o desenvolvimento biotecnológico 

forneceram subsídios para a construção de novos testes de diagnóstico. Através da síntese de 

materiais em nanoescala, manipulação de material genético e imobilização de biomoléculas 

em superfícies sólidas, foi possível construir biossensores de DNA eletroquímicos (também 

denominados de genossensores eletroquímicos) (YANG; ZHANG, 2014). A estratégia 

funcional destes dispositivos é baseada na especificidade de sondas de DNA e na capacidade 

analítica dos métodos eletroquímicos de transdução de sinal (FRÍAS et al., 2015). Relatos na 

literatura indicam que os genossensores são tecnologias de última geração capazes de 
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melhorar o diagnóstico de doenças genéticas (CHEN; CHATTERJEE, 2013; JAYANTHI; 

DAS; SAXENA, 2016; RANJAN; ESIMBEKOVA; KRATASYUK, 2017). Estes permitem a 

detecção específica de sequências de nucleotídeos em concentrações mínimas com elevada 

sensibilidade e seletividade (COSTA et al., 2014; ROSARIO; MUTHARASAN, 2014).  

Os principais desafios para a construção de biossensores eletroquímicos são a) a 

preservação da estrutura conformacional e a bioatividade das moléculas imobilizadas sobre 

superfícies transdutoras e b) melhoramento da sensibilidade para detectar mudanças sutis nas 

propriedades eletroquímicas do sensor, como por exemplo as alterações resultantes do 

processo de hibridação entre as sondas de DNA de cadeia simples (ssDNA) e a suas fitas 

complementares (alvo molecular) (PIVIDORI; MERKOCI; ALEGRET, 2000). Diante destes 

obstáculos, as plataformas nanoestruturadas surgem como uma alternativa inovadora para a 

obtenção de dispositivos com elevado desempenho analítico (PATEL et al., 2013; ROVINA; 

SIDDIQUEE, 2016). 

Assumindo a premissa que as nanopartículas de ouro (AuNps), os nanotubos de carbono 

(CNTs) e as nanopartículas de óxido de zinco (ZnONps) compõe um grupo de elite das 

nanoestruturas com propriedades eletroquímicas altamente atrativas (HOLZINGER; LE 

GOFF; COSNIER, 2014; KUMAR et al., 2015; YÁÑEZ-SEDEÑO; CAMPUZANO; 

PINGARRÓN, 2017), novos biossensores de DNA foram desenvolvidos para o diagnóstico 

ultrassensível do oncogene quimérico BCR/ABL. Duas plataformas nanoestruturadas distintas 

baseadas em AuNpsPANI e Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 foram construídas através das 

técnicas de automontagem e estruturação química, respectivamente. Em adição, ensaios 

clínicos foram realizados com amostras de cDNA de pacientes com leucemia para avaliação 

da bioatividade dos biossensores. Com base nos resultados obtidos e apresentados ao longo 

desta dissertação, as novas tecnologias desenvolvidas para a identificação do oncogene 

quimérico BCR/ABL podem ser consideradas ferramentas alternativas para caracterização de 

tumores hematológicos a nível molecular. 

Para melhor compreensão, este trabalho foi estruturado em nove capítulos descritos a 

seguir. 

 No primeiro capítulo foi apresentada a introdução, onde foi descrita a 

importância do desenvolvimento de novos dispositivos nanoestruturados para o 

diagnóstico molecular do oncogene quimérico BCR/ABL. 

 No segundo capítulo foi apresentada a fundamentação teórica com a discussão 

dos seguintes tópicos: leucemia e o oncogene quimérico BCR/ABL; métodos 

convencionais de diagnóstico; avanços da nanotecnologia e o desenvolvimento 
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de biossensores; classificação dos biossensores quanto ao elemento receptor e 

transdutor; biossensores de DNA eletroquímicos; métodos de imobilização de 

DNA; plataformas nanoestruturas com ênfase nos seguintes materiais: 

compósito híbrido de AuNpsPANI, CNTs e ZnONps; técnicas eletroanalíticas 

(destaque para a voltametria cíclica e espectroscopia de impedância 

eletroquímica); microscopia de força atômica; e espectroscopia de infravermelho 

com transformada de Fourier. 

 No terceiro capítulo estão descritos os objetivos geral e específicos. 

 No quarto capítulo estão as referências da fundamentação teórica. 

 No quinto e sexto capítulo foram apresentados os resultados obtidos no estudo 

em forma de dois artigos científicos intitulados de a) Attomolar electrochemical 

detection of the BCR/ABL fusion gene based on an amplifying self-signal metal 

nanoparticle-conducting polymer hybrid composite e b) Nanostructured 

platform based on carbon nanotubes and zinc oxide nanoparticles for 

impedimetric determination of BCR/ABL fusion gene. 

 No sétimo e oitavo capítulo foram descritas, respectivamente, as conclusões e 

perspectivas da dissertação. 

 No nono capítulo encontram-se os apêndices com os materiais suplementares 

dos artigos elaborados. 

 Por fim, no décimo capítulo foram apresentadas as diretrizes da revista Sensors 

and Actuators B: Chemical utilizadas na formatação do artigo a ser submetido, 

intitulado de Nanostructured platform based on carbon nanotubes and zinc 

oxide nanoparticles for impedimetric determination of BCR/ABL fusion gene.  
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2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

 

2.1 Leucemia e o oncogene quimérico BCR/ABL 

 

A leucemia é um dos tipos de câncer mais comum em todo o mundo com uma 

incidência anual de 250000 novos casos (FERLAY et al., 2012; MILLER et al., 2016). Esta 

morbidade é descrita como uma doença maligna que acomete células do sistema 

hematopoiético produzidas na medula óssea (CAZZOLA, 2016). Durante o desenvolvimento 

da leucemia ocorre uma produção exacerbada e descontrolada de células sanguíneas anormais 

e um aumento do número de células imaturas, como eritroblastos e linfoblatos (ADVANI; 

PENDERGAST, 2002). Como consequência, há uma diminuição das células sanguíneas 

saudáveis e funcionais, aumentando assim, a probabilidade da ocorrência de sangramentos, 

infecções e anemia grave (INAMDAR; BUESO-RAMOS, 2007). Ademais, as células 

leucêmicas podem realizar metástase através de um processo de infiltração, alcançando a 

circulação sistêmica e espalhando-se para outros órgãos como o baço, cérebro e linfonodos 

(INAMDAR; BUESO-RAMOS, 2007). 

A designação leucemia compreende um grupo heterogêneo de doenças definidas por 

características clínicas, morfológicas, genotípicas e imunofenotípicas específicas (GUZMAN; 

ALLAN, 2014). Neste contexto, a prática clínica e a pesquisa científica proporcionam um 

suporte para a definição das doenças e obtenção de diagnósticos condizentes (VARDIMAN, 

2010; EICHHORST et al., 2015; KOMANDURI; LEVINE, 2016).  

A Organização Mundial da Saúde (OMS) classifica as leucemias de acordo com a 

linhagem da célula neoplásica em: mieloide, linfoide, histiocítica/dendrítica, neutrofílica, 

eosinofílica, mastocítica, basofílica, monoblástica, monocítica ou de linhagem ambígua. Em 

adição, as leucemias podem ser subclassificadas conforme sua evolução clínica em: agudas ou 

crônicas (ARBER et al., 2016).  

As anormalidades genéticas são uma caraterística das neoplasias malignas humanas 

(GUARNERIO et al., 2016). Estas podem ser caracterizadas por variações no número de 

cópias de DNA e por aberrações na estrutura cromossômica decorrentes, por exemplo, de 

mutações e fusões gênicas (BOCHTLER, T.; FRÖHLING, S.; KRÄMER, 2015). A fusão 

gênica é uma recombinação de DNA que envolve a troca de material genético entre 

cromossomos ou entre regiões distintas de um mesmo cromossomo (GENT; 

HOEIJMAKERS; KANAAR, 2001). Os mecanismos moleculares responsáveis pela formação 
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de um gene híbrido são a translocação, deleção, inserção e inversão cromossômica (FEUK; 

CARSON; SCHERER, 2006). Frequentemente, em células neoplásicas ocorre a fusão 

oncogênica que inclui pelo menos um proto-oncogene no processo de recombinação de DNA. 

As proteínas derivadas da fusão oncogênica apresentam atividades anormais que contribuem 

para o desenvolvimento de câncer, como as leucemias (TEIXEIRA, 2006; MITELMAN et al., 

2007; NERO et al., 2014). 

O oncogene quimérico BCR/ABL é um dos principais biomarcadores para leucemia, 

sendo encontrado em mais de 90% dos pacientes adultos com LMC (NOWELL, 2007). Em 

crianças, esta anormalidade cromossômica é comum em casos de LLA de alto risco 

(NEUENDORFF et al., 2016). Através de um processo de translocação recíproca entre os 

braços longos do cromossomo 9 (que contém o proto-oncogene ABL) e o cromossomo 22 

(que contém o gene BCR), gera-se o oncogene quimérico BCR/ABL (cromossomo 

Philadelphia) (Figura 1) (CHANDRA et al., 2011; HARRISON, 2001; CHEN et al., 2016). 

Durante este mecanismo molecular, ocorre a ativação do proto-oncogene ABL por meio de 

uma alteração estrutural. Como resultado, as células adquirem vantagens de crescimento e 

sobrevivência, tornando-se tumorais. 

 

Figura 1. Mecanismo molecular da fusão gênica entre os cromossomos 9 e 22 e a formação 

do oncogene quimérico BCR/ABL 

 

Fonte: adapatada de FAIRMAN STUDIOS, 2013. 
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O oncogene quimérico BCR/ABL codifica uma proteína tirosina quinase com atividade 

biológica desregulada (BEN-NERIAH, 1986; LI et al., 2017). Dependendo do ponto de 

ruptura no gene BCR, são produzidas três tipos de isoformas da oncoproteína, comumente 

denomidas de: p190BCR/ABL, p210BCR/ABL e p230BCR/ABL (MELO, 1996; LYU et al., 2016). A 

p190BCR/ABL é uma isoforma pouco comum em pacientes com LMC, entretanto, é 

frequentemente encontrada em crianças com LLA. A p210BCR/ABL está presente na maioria dos 

pacientes com LMC em fase estável, sendo também identificada em alguns casos de LLA e 

leucemia mielóide aguda (LMA). A p230BCR/ABL é uma isoforma rara, no entanto, sua 

presença leva ao desenvolvimento de um quadro clínico distinto, designado de leucemia 

neutrofílica crônica (LNC) (LI; DU, 1998; MAURER et al., 1991; WINTER et al., 1999; 

LÓPEZ-ANDRADE et al., 2016). 

No curso da leucemia, o oncogene quimérico BCR/ABL pode estar presente no 

organismo em variáveis concentrações. Por exemplo, um paciente com leucemia no momento 

do diagnóstico clínico apresenta, frequentemente, elevados níveis do oncogene quimérico 

BCR/ABL, responsável pelas alterações patológicas. Em contrapartida, após a implentação de 

estratégias terapêuticas contra o câncer, o paciente pode apresentar um quadro de doença 

residual mínima. Este quadro é caracterizado pela presença de células leucêmicas residuais 

sem evidências clínicas da doença (DEL PRINCIPE, et al., 2016). Nesta fase, há uma baixa 

concentração e expressão do oncogene quimérico BCR/ABL. O monitoramento da doença 

residual mínima é essencial para avaliar a resposta do paciente ao tratamento, delinear o risco 

de recorrência de leucemia e guiar decisões terapêuticas contra o câncer (SZCZEPANSKI, 

2007; SUNG; LUGER, 2017). O monitoramento da doença residual mínima deve ser 

considerado pelos profissionais de saúde como uma prática clínica de rotina, uma vez que é 

um dos principais indicadores para o prognóstico de leucemia (VAN DONGEN et al., 2015; 

DEL PRINCIPE, et al., 2016). Assim, os métodos utilizados no monitoramento devem ter alta 

precisão e sensibilidade para detectar níveis mínimos da doença (VAN DONGEN et al., 

2015). 

 

2.1.1 Métodos convencionais de diagnóstico 

 

O diagnóstico de leucemia pode ser obtido através de exames hematológicos, análises 

citogenéticas e ensaios moleculares (HALLEK et al., 2008; BENNOUR; SAAD; SENNANA, 

2016). Inicialmente, o profissional habilitado, geralmente um médico, realiza a anamnese e o 

exame físico do paciente, considerando sua história clínica, sinais e sintomas. Posteriormente, 



24 

 

frente à uma suspeita de leucemia, uma amostra de sangue periférico será coletada para a 

realização de hemograma. Neste exame, através de um microscópio óptico, as células do 

sistema hematopoiético são avaliadas em relação à seu tipo, morfologia e número. Nos 

pacientes com leucemia são encontradas, frequentemente, células imaturas na corrente 

sanguínea, como os linfoblastos e eritroblastos. Em oposição, nota-se uma redução na 

quantidade de plaquetas e células maduras funcionais. Embora estes resultados possam 

sugerir um quadro leucemia, outros testes deverão ser realizados para a confirmação da 

doença, como por exemplo, a biópsia da medula óssea. Após a aspiração da medula óssea, a 

biópsia é realizada e os resultados obtidos poderão determinar o diagnóstico de leucemia. 

Entretanto, na maioria dos casos, análises citogenéticas e moleculares são requeridas para a 

identificação de biomarcadores específicos de leucemia, como o oncogene quimérico 

BCR/ABL (FEDERMANN et al., 2014; EICHHORST et al., 2015; AMERICAN CANCER 

SOCIETY, 2016). 

Atualmente, os principais métodos usados para o diagnóstico do oncogene quimérico 

BCR/ABL compreendem a análise cromossômica (SOVERINI et al., 2011), hibridação in situ 

fluorescente (FISH) (CORBIN et al., 2011), citometria de fluxo (D’ALESSIO et al., 2011), 

análises de Southern blot (BENNOUR; SAAD; SENNANA, 2016) e transcrição reversa 

quantitativa em tempo real da reação em cadeia da polimerase (qRT-PCR) (BENNOUR et al., 

2012). Apesar destes métodos de diagnóstico serem técnicas consolidadas que apresentam boa 

especificidade, algumas desvantagens, como a sensibilidade limitada, altos investimentos para 

aquisição e manutenção de equipamentos, protocolos experimentais complexos e longo tempo 

de análise, restringem seu amplo uso em áreas laboratoriais e hospitalares (SHARMA et al., 

2012). Portanto, o desenvolvimento de ensaios moleculares simples e efetivos para a detecção 

do oncogene quimérico BCR/ABL é de grande interesse para a promoção da saúde de 

pacientes com leucemia (YEUNG; EGAN; RADICH, 2016). 

 

2.2 Avanços da nanotecnologia e o desenvolvimento de biossensores 

 

A nanociência tem um papel importante na inovação e no desenvolvimento de 

tecnologias, possibilitando a construção de novos testes de diagnóstico para inúmeras 

doenças. Esta atua em um campo de investigação multidisciplinar com a associação da 

biologia molecular, bioquímica, engenharia e física (PORTER; YOUTIE, 2009). Nas últimas 

duas décadas, foram descritas mais de 65000 citações e desde os anos 70, houve mais de 

12000 invenções envolvendo a pesquisa nanotecnológica (KOSTOFF; KOYTCHEFF; LAU, 
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2007; CHEN et al., 2008a). Especialmente, na área de diagnósticos clínicos, o número de 

patentes relacionadas à nanotecnologia foi de 2200 entre os anos de 2000 e 2010. Além disso, 

espera-se que este valor duplique na próxima década (ANTUNES et al., 2012). Representando 

este progresso, os produtos nanotecnológicos disponíveis no mercado mundial movimentaram 

um capital de US$ 254 bilhões em 2009 (ROCO; MIRKIN; HERSAM, 2011). Em 2015, 

observou-se um crescimento nas operações financeiras de cerca de US$ 3 trilhões associadas 

à nanotecnologia (AITHAL, 2016).  

A bionanotecnologia é uma subárea da nanotecnologia capaz de fornecer subsídios para 

o desenvolvimento de novos dispositivos de detecção baseados em componentes biológicos. 

Estes dispositivos são capazes de identificar uma grande variedade de microorganismos, 

vírus, enzimas e até mesmo anormalidades cromossômicas como o oncogene quimérico 

BCR/ABL (SUN; YU; SHEN, 2014; MATSISHIN et al., 2016; HWANG et al., 2017; JIN et 

al., 2017). Inúmeras são os campos de aplicação destes dispositivos que incluem a vida 

cotidiana, segurança alimentar, diagnósticos clínicos, monitoramento ambiental e controle de 

qualidade de produtos industriais (HENRY, 1990; ARDUINI et al., 2016). Em razão de sua 

grande aplicabilidade, um crescimento tem sido observado no número de estudos dedicados 

ao desenvolvimento de biossensores. Por exemplo, no ano 2000, o mercado global para os 

biossensores cresceu aproximadamente US$ 2 bilhões e espera-se um valor de US$ 17 bilhões 

em 2018 (TURNER, 2013; BAHADIR; SEZGINTÜRK, 2015; FADEL et al., 2016). 

Neste cenário, define-se como biossensores os dispositivos eletrônicos capazes de 

fornecer informações analíticas específicas sobre alvos moleculares de forma quantitativa ou 

semi-quantitativa (SCHELLER et al., 2001). Estes dispositivos são constituídos por três 

unidades funcionais básicas: elemento receptor, transdutor e sistema de amplificação e 

processamento de sinal (SILVA et al., 2014) (Figura 2). O elemento receptor é representado 

por uma molécula biológica responsável pelo reconhecimento do alvo molecular através de 

interações intermoleculares específicas ou por meio de reações catalíticas. O transdutor é 

responsável por converter a resposta bioquímica oriunda do processo de biorreconhecimento 

em um sinal mensurável e proporcional à concentração do analito detectado. Por fim, o 

sistema eletrônico promove a amplificação e o processamento do sinal analítico, conduzindo-

o para um monitor, onde o resultado é apresentado visualmente, podendo ser interpretado por 

analistas (D’ORAZIO, 2003; BAZIN et al., 2017). 
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Figura 2. Representação esquemática de um biossensor. 

 

A detecção do analito (A) é realizada através de um componente biológico (B) associado a um 

transdutor (C). A superfície transdutora é responsável pela conversão da resposta bioquímica em um 

sinal mensurável (D) que será amplificado e processado por um software de computador (E), 

posteriormente, os dados experimentais serão apresentados na forma de gráficos (F). Fonte: adaptada 

de SILVA et al., 2014. 

 

Dentre as várias características que definem um biossensor, destacam-se a 

funcionalidade, elevada sensibilidade, especificidade, seletividade, baixo limite de detecção, 

acurácia, precisão, linearidade, rápido tempo de resposta, reprodutibilidade, robustez, 

portabilidade, simplicidade, estabilidade, reusabilidade e baixo custo (LAZCKA; DEL 

CAMPO; MUNOZ, 2007; SCHMIDT et al., 2008; JUSTINO; ROCHA-SANTOS; DUARTE, 

2010). Devido estas atrativas propriedades, os biossensores são considerados ferramentas 

promissoras para as análises clínicas e laboratoriais (JUSTINO; ROCHA-SANTOS; 

DUARTE, 2010). No entanto, estudos detalhados devem ser realizados para assegurar o 

potencial de uso e a comercialização destes métodos de biodetecção (HOBSON, 2016). 

 

2.2.1 Classificação dos biossensores quanto ao elemento receptor 

 

Diferentes elementos biológicos podem ser utilizados para a construção de sistemas 

biossensíveis, como por exemplo, tecidos vegetais ou animais, células, receptores celulares, 

organelas, enzimas, sistemas multienzimáticos, anticorpos, antígenos, ácidos nucléicos, 

aptâmeros, lectinas e microrganismos (GUAN; MIAO; ZHANG, 2004; OLIVEIRA et al., 

2008; CAYGILL; BLAIR; MILLNER, 2010; SU et al., 2011; MITTAL et al., 2017). Apesar 

de haver inúmeros tipos de biorreceptores, a escolha adequada do elemento biológico é 
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essencial para assegurar a especificidade do biossensor a ser desenvolvido (VO-DINH; 

CULLUM, 2000). 

Dentro deste contexto, os biossensores podem ser inicialmente classificados de acordo 

com o mecanismo de interação do elemento receptor com o analito e os eventos bioquímicos 

resultantes. Desta forma, designamos os biossensores em biocatalíticos ou de bioafinidade. 

Nos biossensores de bioafinidade, o receptor biológico reconhece o alvo molecular e forma 

um complexo estável capaz de gerar um sinal de transdução. Estes sistemas de biodetecção 

envolvem por exemplo, o uso de antígenos, anticorpos, lectinas e receptores proteicos. Assim, 

o equilíbrio é alcançado sem o consumo do analito pela molécula biológica imobilizada.  Em 

oposição, nos biossensores catalíticos, o receptor biológico catalisa uma reação química 

caracterizada pela biotransformação do analito em subprodutos que serão posteriormente 

identificados. Neste caso, a interação receptor/analito é acompanhada por mudanças nas 

concentrações dos substratos ou produtos (THÉVENOT et al., 2001; MONOŠÍK; 

STREĎANSKÝ; ŠTURDÍK, 2012). 

Os biossensores também podem ser classificados de acordo com a natureza do elemento 

receptor em: 

 

 Biossensores enzimáticos: baseiam-se no uso de enzimas como elementos receptores. 

O princípio de detecção está relacionado ao consumo ou formação de substâncias 

químicas resultantes da interação enzima/analito (NEWMAN; SETFORD, 2006; 

SASSOLAS; BLUM; LECA-BOUVIER, 2012). Exemplos de enzimas utilizadas na 

construção de biossensores são a penicilinase (ZHI-ZHONG et al., 2016), urease 

(SAFITRI et al., 2017), álcool desidrogenase (BILGI; AYRANCI, 2016) e glicose 

oxidase (RAMANAVICIUS et al., 2017). 

 

 Genossensores: são desenvolvidos a partir da imobilização de sequências de 

oligonucleotídeos capazes de viabilizar o reconhecimento molecular através de um 

processo específico de hibridação (PIVIDORI, M.I.; MERKOCI, A.; ALEGRET, 

2000). Os fragmentos gênicos podem ser oriundos do ácido desoxirribonucleico 

(DNA) ou ácido ribonucleico (RNA) (JUSTINO et al., 2015). Entre as diversas 

aplicações dos genossensores, destaca-se o diagnóstico de doenças genéticas, 

neurológicas, infecciosas e neoplásicas, além das imunodeficiências (ABU-SALAH et 

al., 2015). 
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 Imunossensores: são baseados na imobilização de antígenos ou anticorpos na 

superfície do transdutor. O processo de biodetecção é caracterizado por uma reação 

imunológica que conduz a formação de complexos antígeno-anticorpo (LUPPA; 

SOKOLL; CHAN, 2001; PRODROMIDIS, 2010). Entre os analitos investigados 

pelos imunossensores destacam-se os hormônios protéicos ou esteroidais 

(CINCOTTO et al., 2016; MARTÍNEZ-GARCÍA, 2016), drogas (LEI, 2016), vírus 

(HAN et al., 2016), bactérias (PANDEY et al., 2017), toxinas alimentares (BAZIN et 

al., 2017) e poluentes ambientais, como os inseticidas (LI et al., 2016) e fungicidas 

(RAPINI; MARRAZZA, 2016). 

 

 Aptassensores: nestes biodispositivos, aptâmeros são utilizados como elementos 

receptores (LIM; KOUZANI; DUAN, 2010). Aptâmeros são segmentos de 

oligonucleotídeos de fita simples (DNA ou RNA) que são sintetizados para adquirirem 

uma conformação estrutural com alta especificidade e afinidade para qualquer alvo de 

interesse farmacêutico ou biológico, como proteínas, íons e pequenas moléculas 

(FENG; DAI; WANG, 2014; MIODEK et al., 2014; LI et al., 2015; SONG et al., 

2017). Em razão do elemento de biodetecção ser sintético e não possuir origem 

natural, os aptassensores são comumente chamados de biossensores miméticos ou 

artificiais (PERUMAL; HASHIM, 2014).  

 

 Biossensores microbiológicos: são caracterizados pela imobilização de 

microrganismos sobre superfícies transdutoras. Nestes sistemas biossensíveis, as 

bactérias, leveduras e fungos atuam como elementos de biodetecção (LIM et al., 

2015). As principais aplicações dos biossensores microbiológicos concentram-se, 

principalmente, no monitoramento ambiental e diagnóstico de doenças infecciosas 

(BEREZA-MALCOLM, L.T.; FRANKS, 2015; SUN et al., 2015). 

 

 Biossensores celulares: baseiam-se no uso de células como elementos receptores. 

Muitos biossensores microbiológicos também são denominados de biossensores 

celulares. No entanto, a classe de biossensores celulares utiliza qualquer tipo de célula 

viva como elemento de biodetecção, seja ela oriunda de microrganismos ou não (LIU 

et al., 2014; PERUMAL; HASHIM, 2014). Em linhas gerais, estes biossensores 

apresentam uma versatilidade de uso, incluindo a detecção precoce de doenças 

crônicas, identificação de patógenos, monitoramento ambiental e testes toxicológicos. 
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Além destas aplicações, os biossensores celulares permitem a caracterização da ação 

de inúmeros fármacos sobre o sistema biológico, como o efeito das drogas 

antineoplásicas sobre as células do câncer (EDMONDSON et al., 2014; CHENG et 

al., 2015; HU et al., 2017). 

 

2.2.2 Classificação dos biossensores quanto ao elemento transdutor 

 

Conforme o sistema de transdução de sinal e o tipo de energia mensurada, os 

biossensores podem ser categorizados em: 

 

 Biossensores ópticos: são biodispositivos que se baseiam em mudanças nas 

propriedades ópticas, com a finalidade de caracterizar o processo de construção de 

biossensores e monitorar a concentração do analito (DAMBORSKÝ; ŠVITEL; 

KATRLÍK, 2016). Entre as propriedades ópticas avaliadas, pode-se exemplificar a 

absorção e transmitância de energia eletromagnética, índice de refração, fluorescência, 

fosforescência e refletividade (ABDULHALIM; ZOUROB; LAKHTAKIA, 2008; 

ZHANG et al., 2017). Entre as vantagens destes biossensores, destacam-se a elevada 

sensibilidade, facilidade de integração de sinal, detecção livre de marcadores e 

obtenção de repostas em tempo real (BHATTA et al., 2010; NG et al., 2017). Nesta 

área, a técnica de ressonância de plásmons de superfície vem ganhando destaque no 

desenvolvimento de ensaios de biossensibilidade à base óptica (CAYGILL; BLAIR; 

MILLNER, 2010. 

 

 Biossensores piezoelétricos: os biossensores baseados em piezoeletricidade utilizam 

cristais anisotrópicos como transdutores de sinal por apresentarem uma frequência de 

ressonância natural (como o cristal de quartzo, por exemplo) (JANSHOFF; GALLA; 

STEINEM, 2000; TICHÝ et al., 2010; POHANKA, 2017). Inicialmente, ao aplicar 

uma tensão alternada sobre o cristal, detecta-se uma frequência específica associada à 

massa e às constantes elásticas do material que o constitui (BUNDE; JARVI; 

ROSENTRETER, 1998; SKLÁDAL, 2016). Entretanto, ao imobilizar o elemento 

receptor na superfície do cristal e expor o biossensor ao analito, observa-se alterações 

nos valores de frequência. Estas mudanças na frequência do cristal poderão ser 

relacionadas à massa das substâncias em estudo (POHANKA, 2017). Entre as técnicas 

mais utilizadas para o desenvolvimento de biossensores piezoelétricos, ressalta-se a 



30 

 

microbalança de cristal de quartzo (ZHOU et al., 2016; DO NASCIMENTO et al., 

2017). 

 

 Biossensores térmicos: Os primeiros biossensores baseados em enzimas introduzidos 

por Clark e Lyons em 1962 inspiraram e atraíram o interesse dos pesquisadores no 

desenvolvimento de métodos de transdução baseados em calorimetria (CLARK; 

LYONS, 1962). A ideia geral fundamenta-se no princípio de que todas as reações 

bioquímicas envolvem a liberação ou absorção de energia na forma de calor. Partindo 

desta conjectura, biossensores térmicos (também denominados biossensores 

calorimétricos) foram desenvolvidos para detectar variações de calor/temperatura 

durante o processo de interação receptor-analito. Geralmente, estas variações são 

mensuradas por meio de termistores de alta sensibilidade (YAKOVLEVA; BHAND; 

DANIELSSON, 2013). As mudanças na quantidade de calor/temperatura podem ser 

correlacionados com a entalpia molar das substâncias e o número de reagentes 

consumidos ou produtos formados no sistema (RAMANATHAN, K.; DANIELSSON, 

2001). As enzimas são os principais elementos de biodetecção usados para a 

construção de biossensores térmicos, no entanto, células, DNA e anticorpos também 

podem ser empregados (AHMAD et al., 2010; LEE et al., 2013). Os biossensores 

térmicos são instrumentos muito atraentes para estudos de hibridação com sequências 

específicas de DNA, ensaios enzimáticos, testes de controle de qualidade e vigilância 

ambiental (KIRCHNER et al. 2012; MASKOW et al., 2012; YAKOVLEVA; 

BHAND; DANIELSSON, 2013; BAI et al., 2017; LI et al., 2017). 

 

 Biossensores eletroquímicos: estes dispositivos representam uma das principais classes 

de biossensores desenvolvidos nos dias atuais devido à sua alta sensibilidade e 

simplicidade para realização de ensaios analíticos (BANDODKAR; WANG, 2014; 

WANG; DAI, 2015). Os biossensores eletroquímicos são capazes de mensurar 

mudanças nas propriedades físico-químicas do meio, tais como a difusão de espécies 

eletroativas, transferência interfacial de elétrons e o armazenamento de cargas 

(THÉVENOT et al., 2001; WANG et al., 2008; KIMMEL et al., 2011). Nestes 

sistemas biossensíveis, os transdutores são eletrodos constituídos por materiais inertes, 

como por exemplo o ouro, carbono vítreo, platina, entre outros (PERUMAL; 

HASHIM, 2014). De acordo com a propriedade avaliada durante o processo de 

biorreconhecimento, os biossensores eletroquímicos podem ser subclassificados em:  
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a) biossensores amperométricos (medem o fluxo de corrente elétrica gerada pela 

reação de oxirredução de espécies eletroativas presentes na célula eletroquímica 

quando aplica-se uma variação de potencial) (GRIESHABER et al., 2008; VÁSQUEZ 

et al., 2017); 

 

b) biossensores potenciométricos (quantificam o potencial gerado no eletrodo de 

trabalho em relação ao eletrodo de referência quando uma corrente é aplicada entre o 

eletrodo de trabalho e o eletrodo auxiliar) (DRAGHI; FERNANDES, 2017); 

 

c) biossensores condutimétricos (mensuram a condutância da dupla camada elétrica, 

correlacionando-a com a concentração do analito detectado) (GRIESHABER et al., 

2008; TANG et al., 2011; LEE et al., 2012); 

 

d) biossensores impedimétricos (aferem a impedância gerada no sistema a partir da 

aplicação de um potencial senoidal no eletrodo de trabalho frente a uma determinada 

faixa de frequência, obtendo-se assim, uma corrente elétrica alternada que será 

associada à impedância total da interface eletrodo/solução) (RAMANATHAN et al., 

2016; SHEIKHZADEH et al., 2016). 

 

2.2.3 Biossensores de DNA eletroquímicos 

 

Os biossensores de DNA eletroquímicos (também denominados de genossensores 

eletroquímicos) têm sido extensivamente utilizados como métodos moleculares para o 

diagnóstico de inúmeras doenças, tais como viroses (SINGHAL et al., 2017), infecções 

bacterianas (TAK; GUPTA; TOMAR, 2014) e desordens genéticas (ABU-SALAH, 2015). Os 

genossensores eletroquímicos são construídos a partir da imobilização de sequências de 

ácidos nucléicos sobre a superfície de transdutores eletroquímicos (KERMAN; 

KOBAYASHI; TAMIYA, 2003). A imobilização do ácido nucléico sobre a área transdutora é 

uma etapa crucial para obtenção de biossensores funcionais com maiores performances 

analíticas (SAGADEVAN; PERIASAMY, 2014). Por esta razão, a compreensão das 

estratégias de imobilização de DNA é essencial para assegurar a bioatividade da molécula 

ancorada e um efetivo processo de biorreconhecimento.  
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O elemento básico para obtenção de genossensores é um fragmento de oligonucleotídeo 

do tipo ssDNA (denominado de sonda) capaz de reconhecer a cadeia de DNA complementar 

(DNA alvo) com elevada especificidade e seletividade. Como resultado, obtêm-se uma 

estrutura de DNA de cadeia dupla (dsDNA) que caracteriza o processo hibridação molecular 

(PALEČEK, 2009) A estrutura molecular do DNA e as interações bioespecíficas entre suas 

bases nitrogenadas são apresentadas na Figura 3. Os genossensores apresentam amplo 

potencial de aplicabilidade para o diagnóstico clínico e laboratorial, pois, são dispositivos de 

biodetecção que permitem uma rápida análise de substâncias alvo a um baixo custo 

(DRUMMOND; HILL; BARTON, 2003). Em adição, o método eletroquímico de transdução 

de sinal apresenta elevada sensibilidade e o biossensor pode ser construído de forma simples, 

com a possibilidade de reusabilidade e miniaturização (KERMAN; KOBAYASHI; TAMIYA, 

2003; SASSOLAS; LECA-BOUVIER; BLUM, 2008; CHAO et al., 2016). Em especial, 

destaca-se o crescente número de pesquisas científicas relacionadas ao desenvolvimento de 

genossensores eletroquímicos para a biodetecção do oncogene quimérico BCR/ABL (CHEN 

et al., 2008b; LIN et al., 2009; WANG et al., 2014; YANG; ZHANG, 2014; CHEN et al., 

2015). As principais técnicas eletroquímicas utilizadas para o monitoramento do processo 

analítico de identificação do oncogene quimérico BCR/ABL são a VC (WANG et al., 2014), 

EIE (ZHONG et al., 2014; YANG; ZHANG, 2014), voltametria de pulso diferencial (LIN et 

al., 2007; SHARMA et al., 2012) e voltametria de redissolução anódica (HU et al., 2013). 

Apesar de biossensores já terem sido desenvolvidos para identificação do oncogene quimérico 

BCR/ABL, melhorias ainda devem ser alcançadas, como por exemplo, menores limites de 

detecção, o que viabilizará a aplicação destes dispositivos em estudos de doença residual 

mínima. 
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Figura 3. Estrutura molecular do DNA e as interações bioespecíficas entre suas bases 

nitrogenadas. 

 

 

As letras T, A, C e G representam, respectivamente, as bases nitrogenadas timina, adenina, citosina e 

guanina. Fonte: adapatada de ENCYCLOPEDIA BRITANNICA, 2015. 

 

 

2.2.4 Métodos de imobilização de DNA 

 

Embora os biossensores de DNA sejam dispositivos aplicáveis ao diagnóstico de 

doenças clínicas em virtude de suas inúmeras características singulares (como a elevada 

especificidade e capacidade de discriminar alterações nas sequências de oligonucleotídeos na 

ordem de uma única base nitrogenada), alguns desafios ainda precisam ser superados, como a 

estabilidade da sonda imobilizada e a reprodutibilidade dos sistemas sensores (SASSOLAS; 

LECA-BOUVIER; BLUM, 2008; TELES; FONSECA, 2008; CHAO et al., 2016; JIA; 

DONG; WANG, 2016). Nestas circunstâncias, a arquitetura do biossensor de DNA e a 
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estratégia de ancoragem da molécula de biorreconhecimento são os postos-chaves para um 

processo de bioanálise eficaz (CHAO et al., 2016; JIA; DONG; WANG, 2016). 

Como uma regra geral para a construção de biossensores de DNA, as sondas devem ser 

imobilizadas de maneira previsível, mantendo sua capacidade de biodetecção 

(DRUMMOND; HILL; BARTON, 2003; XU et al., 2009). Independente da identidade 

molecular, a adsorção não-específica deve ser minimizada e a estabilidade da biomolécula 

ancorada deve ser preservada (LUCARELLI et al., 2008; LIU et al., 2012; KURBANOGLU 

et al., 2016). Além disso, a orientação e acessibilidade da sonda de DNA são parâmetros 

essenciais para assegurar sua afinidade à molécula alvo e eficiência de hibridização 

(LUCARELLI et al., 2008). Portanto, o controle desses passos garante a alta sensibilidade e 

seletividade dos sistemas sensores (LIU et al., 2012). 

As técnicas de imobilização empregadas no desenvolvimento de biossensores de DNA 

são baseadas em métodos físicos (por exemplo, adsorção), métodos químicos (via ligação 

covalente) e processos de biointeração (por exemplo, o uso de biotina e avidina para a 

ancoragem de biomoléculas). A adsorção física das sondas de DNA em superfícies sólidas 

fundamenta-se em interações iônicas entre os grupos fosfato das moléculas de DNA 

carregados negativamente e o substrato carregado positivamente (SASSOLAS; LECA-

BOUVIER; BLUM, 2008; RAVAN et al., 2014). Esta técnica é um método simples para 

imobilização de DNA e não requer qualquer modificação na estrutura molecular do ácido 

nucleico (Figura 4A) (SASSOLAS; LECA-BOUVIER; BLUM, 2008; RAHMAN et al., 

2015). 

A imobilização química das sondas de DNA em diferentes suportes é uma das 

principais técnicas utilizadas na construção de biossensores (SONI et al., 2015; RASHEED; 

SANDHYARANI, 2016). Este tipo de ancoragem reduz o processo de lixiviação das 

moléculas de DNA, garantindo assim uma maior estabilidade e reprodutibilidade da camada 

sensora (SASSOLAS; LECA-BOUVIER; BLUM, 2008). Entre os métodos químicos, 

destaca-se a quimissorção para a ligação de sequências de DNA com grupos tióis terminais 

sobre superfícies de ouro (STEEL et al., 2000; MANNELLI et al., 2005; LIN et al., 2007; 

WANG et al., 2009; LI et al., 2013). A quimissorção é baseada na forte afinidade entre os 

átomos de enxofre e ouro, o que permite a formação de ligações covalentes (SASSOLAS; 

LECA-BOUVIER; BLUM, 2008). A imobilização covalente de sondas de DNA sobre 

superfícies funcionalizadas pode ser realizada através de agentes de acoplamento, tais como 

glutaraldeído, N-hidroxissuccinimida (NHS) e 1-etil-3-(3-dimetilaminopropil) carbodiimida 

(EDC) (STEEL et al., 2000; ZHONG et al., 2014; MCKENNA et al., 2016; THIPMANEE et 
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al., 2016). Neste caso, grupos químicos intrínsecos ou sintéticos da molécula de DNA reagem 

especificamente com grupos funcionais do substrato previamente ativados por agentes de 

acoplamento (Figura 4B) (SASSOLAS; LECA-BOUVIER; BLUM, 2008). 

Outro método de ligação para sondas de DNA baseia-se na afinidade entre biomoléculas 

(RAHMAN et al., 2015). Por exemplo, as moléculas de biotina e avidina (ou estreptavidina) 

são amplamente utilizadas na construção de biossensores, uma vez que formam complexos 

com alta afinidade (TAKAHASHI; SATO; ANZAI, 2012; KIM; CHOI, 2014). As sondas de 

DNA podem ser biotiniladas por síntese química e subsequentemente imobilizadas em 

superfícies modificadas com avidina (ou estreptavidina). Assim, o processo de biointeração 

entre sondas de DNA biotiniladas e avidina (ou estreptavidina) permite uma orientação 

específica do DNA imobilizado (DONG et al., 2015). Diante das informações apresentadas, 

verifica-se que os segmentos de DNA podem ser ancorados por meio de diferentes estratégias. 

Entretanto, a determinação do protocolo experimental deve ser minuciosamente avaliado para 

garantir as propriedades bioquímicas e funcionais do DNA, bem como evitar o processo de 

dessorção (Figura 4C) (CAMPAS; KATAKIS, 2004; LUCARELLI et al., 2008). 

 

Figura 4. Estratégias de imobilização de DNA em superfícies sólidas. 

 

Fonte: Adapatada de NIMSE et al., 2014. 
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2.3 Plataformas nanoestruturadas 

 

As plataformas nanoestruturadas são uma alternativa inovadora para a obtenção de 

dispositivos com elevado desempenho analítico (PATEL et al., 2013; ROVINA; 

SIDDIQUEE, 2016). No desenvolvimento de biossensores, estas plataformas atuam como 

interfaces entre as moléculas de biorreconhecimento e as superficies transdutoras. Além disso, 

podem apresentar grupos químicos funcionais que possibilitam a formação de ligações 

covalentes com sondas de DNA ou outras biomoléculas, o que assegura um processo estável 

de ancoragem molecular (FUENTES et al., 2004). Como descrito anteriormente, a 

imobilização química de sequências de DNA sobre substratos sólidos reduz a adsorção não 

específica e o processo de lixiviação da camada sensora (LUCARELLI et al., 2008; LIU et al., 

2012; KURBANOGLU et al., 2016). Os protocolos de imobilização química também 

determinam uma orientação específica das biomoléculas e podem minimizar a repulsão 

eletrostática e o impedimento estérico entre as cadeias de DNA.  

No entanto, o sucesso do método de imobilização é estritamente dependente das 

propriedades das superficies de transdução e dos materiais de interfaceamento (LUCARELLI 

et al., 2008; LIU et al., 2012). Por esta razão, um estudo detalhado das características físico-

químicas dos materiais que constituem as plataformas nanoestruturadas (como nanopartículas, 

nanotubos, nanofios, nanobastões, nanoporos, quantum dots, nanocompósitos e biopolímeros) 

é essencial para assegurar a eficiência de hibridação, reprodutibilidade e robustez dos sistemas 

sensores (ZHU et al., 2012). Nas subseções seguintes, foi realizada uma discussão sobre os 

nanomateriais utilizados na construção das plataformas nanoestruturadas propostas. 

 

2.3.1 Nanocompósito híbrido de nanopartículas de ouro e polianilina 

 

Em um amplo sentido, o termo “nanocompósito híbrido” significa um material em 

escala nanométrica composto por duas ou mais substâncias com naturezas ou propriedades 

distintas. Estes materiais exibem propriedades únicas e sinérgicas de seus constituintes e 

versatilidade em termos de composição (LAINE; CHOI; LEE, 2001; SANCHEZ et al., 2005). 

Por exemplo, o uso de nanocompósitos híbridos constituídos por substâncias orgânicas e 

inorgânicas é uma estratégia inovadora e eficiente para o desenvolvimento de sistemas 

biológicos (WANG; HU, 2009; SAGADEVAN; PERIASAMY, 2014). Em particular, 

destaca-se a associação entre nanopartículas metálicas e polímeros condutores, como as 
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AuNps e polianilina (PANI), respectivamente, para a síntese de um nanocompósito híbrido 

com características diferenciadas (Figura 5) (SANTOS et al., 2013; AVELINO et al., 2014). 

 

Figura 5. Representação do nanocompósito híbrido de AuNps e PANI. 

 

 

 

Durante a síntese deste nanocompósito híbrido pode-se utilizar substâncias químicas adicionais, como 

o mercaptopropiltrimetoxisilano, capaz de fornecer grupos sulfidrilas para a adsorção química do 

nanocompósito em superfícies de ouro, além de evitar a agregação das nanopartículas metálicas no 

interior da matriz polimérica (NASCIMENTO et al., 2011; SANTOS et al., 2013AVELINO et al., 

2016). Fonte: Adapatada de AVELINO et al., 2016. 

 

As AuNps possuem excelentes propriedades para o interfaceamento do reconhecimento 

biológico (DARAEE et al., 2016). Estas nanopartículas proporcionam um microambiente 

adequado para a imobilização de biomoléculas sem perda de atividade biológica ou mudança 

conformacional (LIU; LEECH; JU, 2003; YÁÑEZ-SEDEÑO; PINGARRÓN, 2005). As 

AuNps exibem elevada energia superficial e elevada razão entre área de superfície e volume, 

o que proporciona uma maior área eletroquimicamente ativa. Estas propriedades inerentes aos 

materiais em nanoescala são essenciais para a obtenção de biodispositivos com desempenho 

analítico superior (CHEN et al., 1998; NATH; CHILKOTI, 2004; BONANNI; PUMERA; 

MIYAHARA, 2011). Além disso, as AuNps atuam como agentes para a transferência direta e 
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efetiva de elétrons entre a superfície do eletrodo e a camada de biorreconhecimento 

(PINGARRÓN; YÁÑEZ-SEDEÑO; GONZÁLEZ-CORTÉS, 2008; KUMAR et al., 2015). 

A PANI é um dos polímeros orgânicos mais explorados devido à sua estabilidade 

química sob condições ambientais, polimerização de baixo custo e capacidade de se conjugar 

a inúmeras estruturas (CAO; SMITH; HEEGER, 1992; SUCKEVERIENE et al., 2011). Além 

disso, a combinação de suas propriedades de transporte de carga, condutividade elétrica e taxa 

de transferência de energia pode conferir aos biodispositivos baseado em PANI uma 

sensibilidade amplificada (MCQUADE; PULLEN; SWAGER, 2000).  

Em 2012, Dey et al. desenvolveram um imunossensor livre de marcador baseado em 

compósito híbrido de nanofios de PANI e AuNps para a detecção de antígeno prostático 

específico (PSA). Os resultados eletroquímicos demonstraram que as AuNps aumentam a 

superfície eletroativa da PANI, resultando em um transporte elevado de elétrons. Em adição, a 

PANI forneceu uma área eficaz para a imobilização do anticorpo anti-PSA. O imunossensor 

proposto apresentou elevada sensibilidade e um limite de detecção de 0,6 pg/mL (DEY et al., 

2012). Recentemente, o genoma de Leishmania infantum foi identificado por um genossensor 

construído a partir da dispersão de AuNps em uma matriz polimérica de PANI (GARCIA et 

al., 2016). Os ensaios de VC e EIE evidenciaram a reprodutibilidade do sistema 

nanoestruturado e a capacidade de reconhecimento biológico em uma concentração tão baixa 

quanto 0,01 pg/mL. Além destas aplicações, o nanocompósito híbrido de AuNps e PANI tem 

sido utilizado para o desenvolvimento de interfaces sensoras com o objetivo de detectar 

glicoproteínas não estruturais do vírus da dengue (ANDRADE et al., 2011; NASCIMENTO 

et al., 2011; AVELINO et al., 2014). Diante destas aplicabilidades, verifica-se que o 

compósito híbrido de AuNps e PANI destaca-se entre os demais nanomateriais por apresentar 

características essenciais para a construção de plataformas biossensíveis (DEY et al., 2012; 

AVELINO et al., 2014; LIU et al., 2014). 

 

2.3.2 Nanotubos de carbono 

 

Entre os alótropos de carbono, os nanotubos tornaram-se o objeto de estudo de inúmeras 

pesquisas desde sua descoberta por Iijima em 1991 (IIJIMA, 1991). Os nanotubos de carbono 

(CNTs) possuem amplas aplicações em diferentes áreas de conhecimento devido à sua forte 

resistência mecânica, elevada razão entre superfície e volume, condutividade e estrutura 

eletrônica única (ZHU et al., 2012; DE VOLDER, 2013). Eles são compostos por uma rede 

hexagonal de átomos de carbono com hibridação sp2 que dão origem as folhas de grafeno, 
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posteriormente, estas se enrolam na forma de cilindro para formarem os CNTs (UNWIN; 

GUELL; ZHANG, 2016). Os CNTs são considerados materiais de uma dimensão (2D) porque 

possuem seu diâmetro em escala nanométrica e comprimento variando de poucos 

micrômetros a centímetros. De acordo com o número de camadas em sua parede, podem ser 

classificados como a) nanotubos de carbono de parede única (SWCNTs) que são formados por 

folhas simples de grafeno e b) nanotubos de carbono de múltiplas paredes (MWCNTs) que são 

formados por folhas de grafeno enroladas concentricamente (Figura 6) (YANG et al., 2010). Os 

CNTs podem ser funcionalizados com grupos químicos (-COOH, -NH2, -SH), tornando-se 

passíveis de imobilização covalente de biomoléculas e podendo ser associados à polímeros e 

partículas metálicas para obtenção novas estruturas (SUN et al., 2002; HARRIS, 2004; 

BALASUBRAMANIAN; BURGHARD, 2005; ZHAO et al., 2015).  

 

Figura 6. Representação esquemática de um nanotubo de carbono de parede única (SWCNT), 

um nanotubo de carbono de múltiplas paredes (MWCNT) e exemplos de SWCNTs 

funcionalizados quimicamente. 

 

 

 

Fonte: Elaborada pelo autor. 

 

No campo dos biossensores, os CNTs tem sido extensivamente empregados como 

mediadores de elétrons entre o eletrodo e a biomolécula, permitindo a amplificação do sinal 

eletroquímico (ANDRADE et al., 2015). Além de melhorar substancialmente o desempenho 

dos dispositivos sensores, os transdutores eletroquímicos baseados em CNTs diminuem o 

sobrepotencial e apresentam um limite de detecção mais baixo do que os biossensores 

convencionais (WANG, 2005; JACOBS; PEAIRS; VENTON, 2010; ZHU et al., 2012; 

TÎLMACIU; MORRIS, 2015). 
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Partindo do princípio da aplicação bionanotecnológica de CNTs, Hernández-Ibáñez et 

al. construíram um eletrodo impresso biomodificado baseado em compósito de MWCNTs e 

quitosana para a detecção de L-lactato em meios de cultura de células embrionárias. A enzima 

lactato oxidase foi utilizada como elemento receptor e as análises eletroquímicas 

demonstraram que o biossensor possui um limite de detecção de 22,6 µM, elevada 

reprodutibilidade e uma resposta enzimática superior a 82% após 5 meses de armazenamento 

a 4 °C (HERNÁNDEZ-IBÁÑEZ, 2016). Em adição, Ozkan-Ariksoysal et al. descreveram um 

novo protocolo para detecção eletroquímica do genoma de Escherichia coli em amostras de 

cDNA. Inicialmente, os MWCNTs foram envolvidos por sondas de biorreconhecimento 

através de interações do tipo “π-stacking”. Posteriormente, os MWCNTs previamente 

modificados com as sondas de DNA foram imobilizados sobre a superfície de eletrodos 

descartáveis de grafite. Foi observado que a modificação dos eletrodos com MWCNTs 

proporciona uma maior adsorção das sondas de captura, oferecendo uma sensibilidade 3 vezes 

maior com um limite de detecção de 0,5 pM quando comparado ao biossensor fabricado na 

ausência dos MWCNTs. Em adição, o biossensor com MWCNTs exibiu elevada performance 

analítica, seletividade, reprodutibilidade e um rápido tempo de detecção (20 minutos) 

(OZKAN-ARIKSOYSAL et al., 2017). Portanto, verifica-se que os CNTs são nanoestruturas 

úteis para o desenvolvimento de genossensores. 

 

2.3.3 Nanopartículas de óxido de zinco 

 

As ZnONps destacam-se entre os óxidos de metais por possuírem excelentes 

propriedades físico-químicas para a construção de dispositivos eletrônicos biomoleculares 

(HAYAT et al., 2015; KARIM-NEZHAD et al., 2016). As ZnONps apresentam 

características físicas de um material semi-condutor com um baixo band gap de energia no 

valor de 3,37 eV. Este valor corresponde a energia requerida para os elétrons do óxido de 

zinco efetuarem a transição entre a banda de valência e a banda de condução, resultando 

assim, em um aumento da condutividade do material (KUMAR et al., 2015). Ademais, as 

ZnONps exibem elevada razão entre área superficial e volume, alta eficiência catalítica, 

estabilidade química, biocompatibilidade, não toxicidade e propriedades ópticas aplicáveis ao 

desenvolvimento de biossensores (KUMAR; CHEN, 2008; ROVINA; SIDDIQUEE, 2016).  

Recentemente, estudos tem demonstrado mecanismos de síntese para a funcionalização 

química das ZnONps (GRASSET et al., 2003; HANG et al., 2015; RABIN et al., 2016). A 

presença de grupos químicos na superfície das nanopartículas pode contribuir diretamente 
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para a formação de ligações covalentes entre as ZnONps e biomoléculas ou outros 

nanomateriais, promovendo um processo específico de ancoragem molecular. Uma grande 

promessa para a construção de plataformas nanoestruturadas são as ZnONps funcionalizadas 

com aminopropiltrietoxisilano (APTES). Estas possuem propriedades intrínsecas do óxido 

metálico e características químicas do aminosilano (GRASSET et al., 2003; COSTENARO et 

al., 2013). 

Durante o processo de funcionalização, os grupos hidroxilas (-OH) comumente 

existentes na superfície das ZnONps são utilizados como locais de partida para a reação 

química (NANAYAKKARA; LARISH; GRASSIAN, 2014). Os grupos trietóxi do agente 

aminosilano reagem com os grupos hidroxilas das ZnONps, levando à formação de ZnONps 

funcionalizadas com APTES e moléculas de etanol como subprodutos da reação (Figura 7) 

(MALLAKPOUR; MADANI, 2015). Apesar das ZnONps serem extensivamente utilizadas na 

construção de biossensores, as ZnONps funcionalizadas com APTES ainda não foram 

associadas à sistemas de biodetecção (SADEGHI et al., 2013; HWA; SUBRAMANI, 2014; 

WANG et al., 2014; EZHILAN et al., 2017). No entanto, devido suas características físicas e 

químicas descritas em trabalhos publicados na área de modificação superficial, acredita-se 

que elas podem desenvolver um importante papel no desenvolvimento de biodispositivos 

nanoestruturados (GRASSET et al., 2003, HANG, 2015).  

As nanoestruturas de ZnO apresentam por si só uma elevada área de superfície e 

rugosidade, o que proporciona uma melhor imobilização de segmentos de oligonucleotídeos 

para a construção de genossensores (TERESHCHENKO et al., 2016). Neste contexto, Congur 

et al. desenvolveram um sistema eletroquímico para a detecção de ácidos nucléicos baseado 

em nanofios de óxido de zinco (ZnONWs). O estudo demonstrou que a modificação de 

eletrodos de grafite com ZnONWs proporciona um aumento da sensibilidade e seletividade 

dos sistemas sensores em comparação àqueles construídos sem os ZnONWs (CONGUR et al., 

2015). Na pesquisa desenvolvida por Tak, Gupta e Tomar, uma sonda de biorreconhecimento 

foi imobilizada sobre um nanocompósito de óxido de zinco e CNTs, previamente adsorvido 

em superfície de óxido de índio dopado com estanho (ITO). O genossensor descrito foi 

utilizado para a detecção eletroquímica do genoma de Neisseria meningitidis. Este apresentou 

um rápido tempo de resposta (45 segundos) e uma faixa de linearidade para identificação do 

analito entre as concentrações de 5 e 180 ng/µL (TAK; GUPTA; TOMAR, 2016). 
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Figura 7. Reação esquemática do processo de funcionalização das ZnONps com APTES. 

 

 

 
Fonte: Elaborada pelo autor. 

 

2.4 Técnicas eletroanalíticas 

 

2.4.1 Voltametria cíclica 

 

A VC é uma das principais ferramentas utilizadas para a compreensão dos processos 

eletroquímicos interfaciais. Esta técnica destaca-se por sua eficiência em proporcionar 

informações sobre a cinética de transferência de carga, reversibilidade de reações 

eletroquímicas e potenciais redox de substâncias eletroativas (NICHOLSON, 1965; 

ENENGL, 2017; JARA-PALACIOS, 2017). Na pesquisa de biossensores, a VC é considerada 

uma técnica de ampla funcionalidade, podendo ser utilizada diretamente na construção de 

novos biodispositivos, por exemplo, através dos métodos de eletropolimerização e 

eletrodeposição. Além disso, é capaz de possibilitar a caracterização de fenômenos físico-

químicos associados à imobilização de moléculas sobre o eletrodo de trabalho e ao processo 

de biorreconhecimento a nível molecular (LUNA et al., 2015; NIA et al., 2015; KISS et al., 

2016; NESAKUMAR et al., 2016; POVEDANO et al., 2017). 

A VC baseia-se nos eventos eletroquímicos que ocorrem na interface entre o eletrodo de 

trabalho e a camada adjacente de solução eletrolítica (CHEVION; ROBERTS; CHEVION, 

2000). Os sinais de corrente mensurados pela voltametria estão associados às espécies 

eletroquímicas que realizam reações de oxirredução (Equação 1). Como resultado, estas 

reações fornecem elétrons para a passagem da corrente elétrica. No entanto, diversos fatores 

podem alterar a magnitude deste fluxo de carga, como o consumo ou a geração de espécies 

eletroquímicas, bem como a presença de moléculas e nanoestruturas na superfície do eletrodo 

que interferem na condutividade do sistema (WANG, 2006; RONKAINEN; HALSALL; 
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HEINEMAN, 2010). Logo, discriminando os principais fatores que influênciam na 

intensidade da corrente, informações específicas sobre o analito podem ser obtidas por meio 

de suas variações.  

 

  
Equação 1 

 

Onde O é a forma oxidada da espécie eletroativa, R, a forma reduzida e ne- corresponde 

ao número de elétrons envolvido no processo de oxirredução (PACHECO et al., 2013). 

Os experimentos voltamétricos são realizados uma célula eletroquímica composta por 

três eletrodos: eletrodo de trabalho, eletrodo auxiliar (também denominado de contra-

eletrodo) e eletrodo de referência (Figura 8). A corrente gerada no sistema é mensurada entre 

o eletrodo de trabalho e o eletrodo auxiliar, enquanto a voltagem é aplicada entre o eletrodo 

de trabalho e o eletrodo de referência. Logo, o parâmetro ajustado é o potencial (E) e o 

parâmetro medido é a corrente resultante (i) (GRIESHABER, 2008). Por fim, os resultados de 

VC são representados graficamente por voltamogramas cíclicos (corrente vs potencial). 

 

Figura 8. Representação esquemática de uma célula eletroquímica de compartimento único 

composta por três eletrodos: eletrodo de trabalho, eletrodo de auxiliar e eletrodo de referência. 

 

Fonte: Adapatada de LANDIM, 2014. 

 



44 

 

O que diferencia a VC das outras técnicas voltamétricas (como a voltametria de 

varredura linear, voltametria de pulso reverso, voltametria de pulso diferencial, voltametria de 

pulso normal, voltametria de redissolução e voltametria de onda quadrada) é a maneira como 

o potencial é aplicado ao sistema (GUPTA, 2011). Na VC, o potencial é varrido linearmente 

na forma de uma onda triangular em função do tempo (Figura 9A).  A depender da finalidade 

do estudo eletroquímico, pode-se realizar ciclos simples ou ciclos múltiplos (PACHECO et 

al., 2013). 

 

Figura 9. Gráfico de onda triangular demonstrado a forma em que o potencial é aplicado na 

técnica de VC (A) e o voltamograma cíclico resultante (V). 

 

Fonte: Elaborada pelo autor. 

 

O potencial aplicado no eletrodo de trabalho atua como uma força motriz para a reação 

eletroquímica. Inicialmente, é aplicado um valor de potencial que não causa nenhuma reação 

de oxirredução. Posteriormente, ocorre um aumento do potencial para regiões mais positivas 

(região anódica), favorecendo a oxidação das espécies em solução. Nesta etapa, forma-se uma 

corrente de pico anódica (ipa) proporcional à concentração do analito. Mesmo com o aumento 

do potencial no sentido positivo, a corrente anódica começa a diminuir devido a depleção das 

espécies reduzidas passíveis de oxidação. Por conseguinte, quando as reações de oxidação 

decrescem a um valor mínimo e não verifica-se mudanças no valor da corrente anódica, o 

potencial é varrido no sentido inverso até o valor inicial. Neste momento, o potencial torna-se 

gradativamente mais negativo e as reações de redução são favorecidas. No caso de uma 

reação reversível, as espécies previamente oxidadas sofrerão redução, gerando uma corrente 

de pico catódica (ipc) simétrica à ipa (Figura 9B) (LOJOU; BIANCO, 2006; ROUNTREE et 

al., 2014). 
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Diante das informações descritas, verifica-se que o potencial exerce uma influência 

direta sobre o estado de oxirredução das espécies eletroativas próximas à superfície do 

eletrodo. À medida em que o potencial adquire um valor mais positivo, a oxidação das 

espécies é favorecida. Em oposição, em potenciais mais negativos, o eletrodo torna-se uma 

fonte de elétrons, favorecendo a redução das espécies na interface eletrodo/solução. Por esta 

razão, quando se faz uma varredura de potencial no sentido positivo usa-se a denominação de 

varredura anódica, enquanto que uma varredura de potencial no sentido negativo é chamada 

de varredura catódica (BRETT; BRETT, 1993; LOJOU; BIANCO, 2006; PACHECO et al., 

2013).  

Através de inúmeros trabalhos descritos na literatura, constata-se o grande potencial da 

técnica de VC para o desenvolvimento de biossensores eletroquímicos (JI et al., 2017; 

MAHADEVAN; FERNANDO, 2017; MOHAMED et al., 2017). Por exemplo, um sensor 

biológico foi construído para a identificação de acetilcolina por meio de análises de VC. O 

sistema de biodetecção foi baseado na imobilização de acetilcolinesterase e colina oxidase 

sobre uma superfície de óxido de índio dopado com flúor, previamente modificada com o 

compósito de nanopartículas de óxido de ferro e poli(3,4-etilenodioxitiofeno). O sensor 

apresentou uma ampla faixa de detecção de 4 nM a 800 µM com um tempo de resposta de 4 

segundos. Diante desta aplicação, ressalta-se a efetividade da técnica de VC para caracterizar 

o processo de biorreconhecimento com elevada sensibilidade analítica (CHAUHAN et al., 

2017). Com uma outra finalidade, WEN et al. utilizaram a VC para a montagem de um 

biossensor específico para estreptomicina. Neste estudo, o óxido de grafeno foi reduzido 

eletroquimicamente sobre um eletrodo de carbono vítreo e, em seguida, o ácido pirrol-3-

carboxílico foi eletropolimerizado sobre o eletrodo modificado. Assim, a plataforma de 

interfaceamento foi construída (WEN et al., 2017). Portanto, verifica-se a ampla 

aplicabilidade da técnica de VC na área de biossensores eletroquímicos, viabilizando a 

construção e caracterização de novos sistemas de biodetecção. 

 

2.4.2 Espectroscopia de impedância eletroquímica 

 

A EIE é uma valiosa técnica para a investigação de superfícies modificadas e 

monitoramento de processos interfaciais (KATZ; WILLNER, 2003; GONG; WANG; YANG, 

2017). Este método é capaz de fornecer um grande número de informações sobre as 

propriedades físico-químicas de sistemas em análise. Inúmeras são suas aplicações, como por 

exemplo, estudos de reações eletroquímicas, soluções iônicas, semicondutores, materiais 
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dielétricos, biossensores e mecanística (GUAN et al., 2004; ZHU et al., 2012; ZHANG et al., 

2016; TURK; WALTERS; ROY, 2017). 

A EIE fundamenta-se na aplicação de um estímulo elétrico a um sistema de eletrodos 

dispostos em uma célula eletroquímica e a observação da resposta resultante. Este estímulo 

frequentemente é um potencial contínuo de pequena amplitude na forma senoidal. Através da 

aplicação de um potencial de valor reduzido, o sistema sofrerá uma perturbação mínima, o 

que torna possível a investigação de fenômenos próximos ao estado de equilíbrio (DAMOS; 

MENDES; KUBOTA, 2004). No mesmo sistema de eletrodos é sobreposto um sinal alternado 

na forma de diferentes valores de frequência (MACDONALD, 1990; MACDONALD, 1992; 

BOTT, 2001). Consequentemente, uma corrente alternada de natureza senoidal é gerada na 

célula eletroquímica (SUNI, 2008). Mediante a monitorização das relações entre o potencial 

aplicado e a corrente resultante, a impedância do sistema é calculada (BARD et al., 2001; 

DAMOS; MENDES; KUBOTA, 2004). A partir de análises de EIE é possível avaliar a taxa 

de transferência de carga, condutividade de materiais, capacitância da dupla camada elétrica, 

entre outras propriedades (JIANG; KUCERNAK, 2002). 

A impedância de um circuito elétrico é originalmente composta por três componentes: 

componente resistiva (ou simplesmente resistência), componente capacitiva (capacitância) e 

componente indutiva (indutância). A componente resistiva está associada a um elemento 

resistor responsável pela perda de energia elétrica na forma de calor. A componente 

capacitiva é originária de um elemento capacitor que armazena carga (energia eletrostática) 

em uma região específica do sistema, dificultando a passagem da corrente elétrica. A 

componente indutiva, resultante de um elemento indutor, é responsável pelo acúmulo de 

energia em um campo magnético (KATZ; WILLNER, 2003; LISDAT; SCHÄFER, 2008). A 

impedância (Z) é calculada como uma razão entre a voltagem e a corrente, ambas em função 

do tempo e levando em consideração as diferentes frequências de excitação (frequências 

angulares) (Equação 2) (WANG; YE; YING, 2012).  

 

 
Equação 2 

 

Os valores de impededância correspondem a números complexos compostos por uma 

componente real (Z’) e uma componente imaginária (-Z”), estando relacionadas, 

respectivamente, à resistência e a capacitância do circuito elétrico (MACDONALD, 1990; 



47 

 

SUNI, 2008; KATZ; WILLNER, 2003). Estes valores correlacionam-se de acordo com as 

equações 3 e 4 descritas abaixo. 

 

 
Equação 3 

 

 

Equação 4 

 

Onde, RS - resistência da solução, RCT - resistência à transferência de carga, ω - 

frequência angular e Cdl - capacitância da dupla camada elétrica (BARD et al., 2001). 

 

A representação gráfica mais comum para avaliar os dados de EIE é o diagrama de 

Nyquist, também denominado de semicírculo de Cole-Cole, onde a componente real da 

impedância é plotada contra sua componente imaginária (Figura 10). No diagrama de 

Nyquist, cada ponto representa a impedância total do sistema em uma dada frequência. Em 

regiões de frequências mais altas forma-se um semicírculo que caracteriza os processos 

limitantes da transferência de carga, como a RS e RCT. Em regiões de frequências mais baixas 

observa-se uma linha reta que correlaciona-se com o processo difusional na dupla camada 

elétrica. O diagrama de Nyquist é um tipo de representação amplamente utilizada em estudos 

de eletroquímica por ser capaz de fornecer informações sobre a cinética de transferência de 

elétrons e ter fácil compreensão visual. Em processos muito rápidos de transferência de 

elétrons, o espectro de impedância inclui apenas a parte linear. Em contrapartida, os processos 

muito lentos de transferência de elétrons são caracterizados por uma grande região 

semicircular, na qual o diâmetro do semicírculo é igual à resistência à transferência de 

elétrons (ALVES; BRETT, 2002; WANG; YE; YING, 2012; BAHADIR; SEZGINTÜRK, 

2016). 
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Figura 10. Representação de um diagrama de Nyquist. 

 

Fonte: Elaborada pelo autor. 

 

Em estudos de espectroscopia de impedância, informações adicionais podem ser 

determinadas através do uso de circuitos equivalentes ou modelos matemáticos. Em razão dos 

sistemas eletroquímicos apresentarem constituintes similares a capacitores, resistores e 

indutores elétricos, os circuitos equivalentes podem ser utilizados para a simulação teórica dos 

dados experimentais e interpretação dos espectros de impedância (Figura 11A) (BOTT, 2001; 

MACDONALD, 1992; CHANG; PARK, 2010). 

 

Figura 11. Representação esquemática demonstrando a similaridade da interface 

eletrodo/solução com um circuito elétrico (A). Circuito equivalente de Randles (B). 

 

Fonte: Adaptada de CHANG; PARK, 2010. 
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Um dos circuitos equivalentes mais utilizados em estudos de biossensores é o circuito 

de Randles (Figura 11B). Através da aplicação deste circuito é possível analisar alguns 

elementos que estão associados aos processos físico-químicos que ocorrem na dupla camada 

elétrica. O circuito de Randles é constituído por: RS, resistência da solução eletrolítica, 

relacionada à resistência da solução ao transporte de íons entre os eletrodos; RCT, resistência à 

transferência de carga, associada aos processos de modificação do eletrodo que influenciam a 

passagem de elétrons na interface eletrodo/solução; ZW, impedância de Warburg, representa a 

resistência ao transporte de massa das espécies eletroativas; e Cdl, capacitância da dupla 

camada resultante da distribuição de cargas na interface eletrodo/solução (CHANG; PARK, 

2010; WANG; YE; YING, 2012). 

A interface eletrodo/solução possui um comportamento similar a um capacitor de placas 

paralelas devido à distribuição de íons na dupla camada elétrica. Em decorrência do potencial 

aplicado, o eletrodo de trabalho adquire uma carga que pode ser positiva ou negativa em 

função da voltagem. Próximo a esta superfície, forma-se uma camada compacta de íons de 

carga oposta fortemente adsorvidos (camada de Helmholtz). Em regiões mais distantes da 

interface, os íons são ditos semiligados e estão distribuídos de forma difusa (camada de Gouy-

Chapman). No seio da solução encontram-se os íons livres que são responsáveis pela 

condutividade iônica (Figura 12) (GUIDUCCI et al., 2002; YUQING; JIANGUO; 

JIANRONG, 2003; ZHANG; ZHAO, 2009). 

 

Figura 12. Distribuição de íons na interface eletrodo/solução. 

 

Fonte: Adaptada de LIN et al., 2012. 
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A EIE é uma técnica que destaca-se entre os demais métodos eletroquímicos em virtude 

de sua elevada sensibilidade. Apesar da espectroscopia de impedância ter sido originalmente 

desenvolvida no campo da engenharia elétrica, atualmente a técnica é utilizada em diversas 

áreas de pesquisa, como por exemplo, análises clínicas e biomédicas, tecnologia farmacêutica, 

ciência dos materiais, eletrônica, entre outras. Por ser capaz de monitorar propriedades físico-

químicas, tais como a capacitância e a resistência à passagem de elétrons, a técnica de EIE 

possibilita a definição de eventos moleculares à nível da dupla camada elétrica. Ademais, a 

EIE permite a caracterização estrutural de biossensores e a compreensão de fenômenos 

interfaciais, como os processos de biodetecção na superfície dos eletrodos modificados 

(KATZ; WILLNER, 2003; GUAN; MIAO; ZHANG, 2004; PARK; PARK, 2009; 

BAHADIR; SEZGINTÜRK, 2016; GARCIA et al., 2016). 

Recentemente, através da técnica de EIE foi possível desenvolver um biossensor para a 

detecção impedimétrica de sequências gênicas do vírus da imunodeficiência humana (HIV). O 

sistema sensor foi construído a partir da imobilização de sondas de DNA sobre um eletrodo de 

carbono vítreo modificado com compósito de nafion e grafeno. Foi verificado que a 

ancoragem das sondas de DNA carregadas negativamente repeliam o par redox [Fe(CN)6]
3-/4-, 

levando a um aumento significativo da resistência à passagem de elétrons. Após o processo 

específico de hibridação com o genoma do HIV, houve a formação de moléculas de DNA de 

dupla-fita. Por conseguinte, estas moléculas se desprenderam da superfície do biossensor 

ocasionando uma diminuição na resistividade do sistema. Este decréscimo foi 

logaritimicamente proporcional à concentração do genoma de HIV. O biossensor exibiu 

repostas lineares na faixa de 1×10-10 a 1×10-13 M com um limite de detecção de 2,3×10-14 M 

(GONG; WANG; YANG, 2017). 

 

2.5 Microscopia de força atômica 

 

A técnica AFM foi desenvolvida por Binning, Quate e Gerber em 1986 e até os dias 

atuais é considerada uma ferramenta valiosa para caracterização de superfícies à nível 

atômico, podendo ser aplicada ao estudo de inúmeras amostras, tais como materiais 

condutores, semi-condutores e dielétricos, biomoléculas, nanoestruturas, vidros, cerâmicas, 

polímeros e filmes orgânicos (BINNIG; QUATE; GERBER, 1986; ENDO; SUGIYAMA, 

2014; HODEL et al., 2016; SCHÖNHERR, 2016; SILVA, et al., 2016). Em comparação a 

outras técnicas microscópicas, as principais vantagens da AFM são a maior resolução espacial 

aproximando-se de dimensões atômicas, a obtenção de imagens reais em três dimensões, a 
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não exigência de métodos específicos para a preparação das amostras nem a necessidade de 

recobrimento condutor, a medição direta da rugosidade das amostras, a determinação da 

espessura de filmes ultrafinos depositados em superfícies sólidas e a caracterização de 

superfícies imersas em líquidos (HANSMA et al., 1988; SANTOS; CASTANHO, 2004; 

NEUMAN; NAGY, 2008; EATON; WEST, 2010). Todas estas vantagens apresentadas pela 

técnica de AFM possibilitam sua aplicação em diferentes áreas de conhecimento, como a 

ciência dos materiais, nanobiotecnologia, biologia celular e engenharia de macromoléculas 

(MÜLLER; DUFRENE, 2008; CALZADO-MARTIN et al., 2016; MIYAGI et al., 2016).  

Os principais componentes de um microscópio de força atômica são a) o cantilever com 

uma sonda integrada, b) o laser que está focalizado na parte de trás do cantilever, c) o 

fotodiodo capaz de detectar mudanças no feixe do laser e d) o scanner piezoelétrico 

responsável pelo posicionamento tridimensional da amostra com alta resolução (Figura 13). O 

princípio de funcionamento desta técnica microscópica baseia-se nas forças de interação 

(atrativas ou repulsivas) entre os átomos da superfície da amostra e os átomos que constituem 

a ponta da sonda (também denominada de “tip”). Quando a sonda se aproxima da amostra, os 

átomos de sua ponta interagem com os átomos que compõe a superfície da amostra. Ao longo 

da varredura, o cantilever sofre deflexões por causa da interação atômica, desviando o feixe 

do laser incidente. Este desvio é detectado por um fotodiodo que conduz a informação para 

um computador, onde a topografia digitalizada da superfície é construída (DUFRÊNE, 2002; 

HINTERDORFER, P.; DUFRÊNE, 2006; WHITED; PARK, 2014). 
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Figura 13. Esquema ilustrativo do mecanismo de funcionamento de um microscópio de força 

atômica. 

  
 

Fonte: Adapatada de DEPARTMENT OF PHARMACOLOGY/UNIVERSITY OF VIRGINIA 

SCHOOL OF MEDICINE, 2017. 

 

Quando a ponta da sonda está próxima da amostra, ela é primeiramente atraída pela 

superfície devido a existência de forças atrativas na região, como as forças de Van der Waals, 

interações eletrostáticas, forças químicas e forças capilares. À medida que esta distância 

diminui, há o predomínio de forças repulsivas que ocasionam o enfraquecimento das forças 

atrativas. O fenômeno de repulsão acontece quando os átomos que constituem a ponta da 

sonda e o átomos da amostra estão tão próximos que seus orbitais eletrônicos começam a se 

repelir. As forças anulam-se quando a distância entre os átomos está na ordem de alguns 

ångströms (a qual corresponde a distância característica que uma ligação química) 

(ZLATANOVA; LINDSAY; LEUBA, 2000; BUTT; CAPPELLA; KAPPL, 2005). 
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Na Figura 14 está descrita a curva teórica para a energia potencial resultante das 

interações entre os átomos da sonda e os átomos da amostra em função da distância de 

separação. Uma força de interação positiva corresponde a uma força repulsiva que empurra a 

ponta da sonda para longe da amostra. Neste caso, o cantilever sofrerá deflexão positiva em 

uma direção vertical. Em oposição, uma força de interação negativa representa uma força 

atrativa que puxa a ponta da sonda em direção à amostra, o que resulta em uma deflexão 

negativa do cantilever (CAPPELLA; DIETLER, 1999; BUTT; CAPPELLA; KAPPL, 2005; 

CAPPELLA, 2016). 

 

Figura 14. Efeito da distância entre a sonda e a amostra sobre o regime de forças do sistema. 

 

Fonte: Adapatada de SPM TRAINING GUIDE, 2011. 

 

O microscópio de força atômica funciona em três modos distintos de operação: modo de 

contato, modo de não contato e modo de contato intermitente. As forças de interação entre a 

sonda e a amostra variam de acordo com o modo de operação em uso, como será destacado a 

seguir (DUFRÊNE, 2002; SANTOS; CASTANHO, 2004). 

 

a) Modo de contato:  a ponta da sonda é colocada em contato físico com a amostra, de tal 

forma que o regime de forças é repulsivo. Por esta razão, a constante elástica do cantilever 

utilizado neste modo de operação deve ter o menor valor possível para conseguir uma boa 

flexão e não danificar a amostra. O modo de contato pode ser realizado de duas formas 
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diferentes para obtenção da imagem. Na primeira forma, a distância relativa entre a ponta da 

sonda e a superfície da amostra é mantida constante durante o processo de análise. Através de 

deflexões no cantilever (resultante de variações nas forças de interação atômica) e por meio 

do registro das coordenadas x e y, a imagem topográfica é construída. Na segunda forma, o 

cantilever é mantido a uma deflexão constante e a amostra é movida ao longo do plano x e y, 

de tal maneira que a altura (distância) e os valores de x e y são registrados para a montagem 

da topografia da amostra (Figura 15A) (JALILI; LAXMINARAYANA, 2004; KASAS; 

LONGO; DIETLER, 2013). 

 

b) Modo de não contato: quando operado neste modo, a ponta da sonda oscila a uma distância 

na ordem de nanômetros entre a superfície da amostra. O cantilever vibra em uma frequência 

de ressonância com baixa amplitude para garantir que a amostra não seja tocada. Neste tipo de 

operação prevalecem as forças atrativas, logo, o cantilever deve ser suficientemente rígido 

com uma constante elástica de alto valor (Figura 15B) (MORITA et al., 2015). 

 

c) Modo de contato intermitente: neste modo de operação, também denominado de modo 

dinâmico ou tapping mode, o cantilever oscila em sua frequência natural de ressonância, 

sendo posto em contato intermitente com a amostra (a superfície da amostra é tocada de forma 

periódica). Assim, o microscópio atua em dois regimes de forças: ora atrativa e ora repulsiva. 

Em cada ciclo, a ponta da sonda entra em contato com a amostra durante um tempo finito. 

Quando a ponta da sonda varre diferentes alturas ocorre uma variação na amplitude de 

oscilação, possibilitando a formação da imagem (Figura 15C) (GARCIA; PEREZ, 2002; 

JONES et al., 2016).  

 

Figura 15. Modos de operação de um microscópio de força atômica: modo de contato (A), 

modo de não contato (B) e modo de contato intermitente (C). 

 

Fonte: Adaptada de WIKIMEDIA COMMONS, 2016. 
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Apesar da AFM ser uma técnica de caracterização precisa e com elevada sensibilidade 

para monitorização de superfícies, alguns aspectos podem interferir na qualidade da imagem. 

Por exemplo, cita-se a presença de impurezas na amostra, a umidade relativa do ar, os 

materiais que compõem a amostra e a sonda, bem como a geometria e as dimensões da sonda. 

Logo, todos estes fatores em associação com a experiência do analista irá determinar a 

qualidade da micrografia. Em casos de baixa qualidade, podem aparecer artefatos na imagem 

que encobrem a verdadeira morfologia da superfície da amostra (CAPPELLA, B.; DIETLER, 

1999; ZANETTE et al., 2000; NEUMAN; NAGY, 2008; MORITA et al., 2015). 

As análises de AFM tem sido cada vez mais utilizadas no estudo de biossensores, 

possibilitando uma caracterização topográfica tridimensional de eletrodos biomodificados, 

observação direta de plataformas nanoestruturadas e avaliação de processos de 

biorreconhecimento (BOUGRINI et al., 2016; NGUYEN et al., 2016; POVEDANO et al., 

2017). Recentemente, Chen et al. utilizaram a técnica de AFM para monitorar a imobilização 

de sondas de DNA com grupos tióis terminais sobre um eletrodo de carbono vítreo 

modificado com folhas de grafeno, PANI e AuNps. Foi observado que o eletrodo modificado 

com folhas de grafeno, PANI e AuNps apresenta uma topografia rugosa e granular. 

Entretanto, após a ancoragem dos segmentos de DNA, verifica-se uma alteração na aparência 

do sistema nanoestruturado. Este passa a exibir um maior número de agragados, o que 

evidencia a imobilização efetiva das sondas de DNA específicas para a biodetecção do 

oncogene quimérico BCR/ABL (CHEN et al., 2015). Em adição, HUSHEGYI et al. 

desenvolveram um biossensor impedimétrico baseado em glicanos para a detecção do vírus 

influenza H3N2 com um limite de detecção de 13 partículas virais/µL. As análises de AFM 

possibilitaram a caracterização topográfica de cada etapa de montagem do biossensor e a 

avaliação do processo de captura de partículas virais (HUSHEGYI et al., 2016). Diante destas 

aplicações, constata-se o potencial da técnica de AFM para o desenvolvimento de sistemas 

biossensíveis (WANG et al., 2014; LI, et al., 2016). 

 

2.6 Espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourier 

 

A espectroscopia de infravermelho é um tipo de espectroscopia de absorção em que a 

energia absorvida encontra-se na região do infravermelho do espectro eletromagnético. Esta 

técnica é amplamente utilizada para identificação de substâncias químicas e análise da 

composição de diferentes amostras (JAWAID et al., 2013; HAMEED; IBRAHEAM; 

KADHIM, 2015; CEBI et al., 2016). Sabe-se que a uma temperatura superior ao zero 
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absoluto, todos os átomos e moléculas encontram-se sob vibração constante. Partindo deste 

princípio, a espectroscopia de infravermelho fundamenta-se no fato de que as frequências 

vibracionais são específicas para cada ligação atômica. Por exemplo, ao incidir uma radiação 

infravermelha com energia correspondente a frequência vibracional da molécula, ocorrerá a 

absorção da radiação. No entanto, este fenômeno de absorção ocorre apenas em moléculas 

ativas ao infravermelho. Estas moléculas possuem ligações atômicas que vibram ritmicamente 

e apresentam um momento dipolar elétrico. O campo elétrico alternado, produzido pela 

distribuição de cargas ao longo da vibração molecular, acopla o campo magnético oscilante da 

radiação eletromagnética, o que resulta na absorção de energia radiante no infravermelho. 

Como resultado, a molécula é excitada a um estado energético superior. Apesar deste 

processo de absorção no infravermelho ser quantizado (apenas certas frequências são 

absorvidas), o espectro é composto por uma série de bandas ao invés de linhas como 

apresentado na Figura 16. Este fato ocorre porque cada mudança de nível vibracional está 

associado a uma série de alterações nos níveis rotacionais. As vibrações moleculares podem 

ser classificadas em deformações axiais (também denominadas de deformações de 

estiramento) e deformações angulares. Em adição, estas vibrações podem ser simétricas ou 

assimétricas. As vibrações de deformação axial correspondem à movimentos rítmicos ao 

longo do eixo interatômico que aumenta e diminui alternadamente. As vibrações de 

deformação angular envolvem a alteração do ângulo entre duas ligações químicas (STUART, 

2005; BAKER et al., 2014; SATHYANARAYANA, 2015).  
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Figura 16. Espectro de absorbância no infravermelho para as principais macromoléculas 

biológicas. 

 

 
Onde, ν - vibrações de estiramento, δ - vibrações de flexão (angulares), s - vibrações simétricas e as - 

vibrações assimétricas. Fonte: BAKER et al., 2014. 

 

A espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourier (FTIR) é uma técnica 

variante da espectroscopia de infravermelho que baseia-se na mesma premissa dos estados 

moleculares vibracionais. A técnica de FTIR possibilita uma otimização das funções da 

espectroscopia de infravermelho convencional, assegurando uma maior sensibilidade, 

resolução e velocidade de análise. Durante o funcionamento do equipamento de FTIR, a 

radiação infravermelha contendo todos os comprimentos de onda de interesse (proveniente de 

uma fonte) é separada em dois feixes eletromagnéticos. Um destes feixes percorre uma 

distância específica até o espelho fixo e o outro feixe percorre uma distância variável até o 

espelho móvel. Após a reflexão nas superfícies dos espelhos, os dois feixes se encontram e 

sofrem interferências, sendo estas construtivas ou destrutivas e dependentes da trajetória da 

luz em função do espelho móvel. Posteriormente, o detector é capaz de identificar estas 

variações na intensidade da radiação infravermelha. A diferença no caminho percorrido entre 

os dois feixes eletromagnéticos é chamada de “atraso” e o gráfico da intensidade da radiação 

em função do atraso é chamado de interferograma. Por meio da transformada de Fourier, o 
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interferograma que encontra-se no domínio de tempo/distância pode ser convertido em um 

interferograma de domínio de frequências. Logo, através de variações sucessivas na posição 

do espelho móvel, é possível obter, pela transformada de Fourier, o espectro completo na 

região do infravermelho (Figura 17) (SMITH, 1996; GRIFFITHS; DE HASETH, 2007; 

LASCH; NAUMANN, 2015). 

 

Figura 17. Componentes básicos de um espectrofotômetro de FTIR e o processo analítico 

para obtenção dos espectros de absorção. 

 

Após apresentar os componentes básicos de um espectrofotômetro de FTIR, o princípio de 

funcionamento da técnica é descrita graficamente. Primeiramente, obtêm-se os interferogramas (de 

background e amostra) que serão convertidos em espectros através da transformada de Fourier. Por 

meio de uma fórmula específica, os dois espectros (de background e amostra) são utilizados para 

calcular o espectro de absorbância final de FTIR. Fonte: Adapatada de LASCH; NAUMANN, 2015. 
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3 OBJETIVOS 

 

3.1 Objetivo geral 

 

 Construir dois biossensores eletroquímicos baseados em AuNpsPANI e Cys-

cMWCNT-ZnONp/NH2 para a detecção ultrassensível do oncogene quimérico 

BCR/ABL. 

 

3.2 Objetivos específicos 

 

Biossensor baseado em AuNpsPANI-sonda 

 

 Avaliar as propriedades interfaciais do compósito híbrido AuNpsPANI adsorvido em 

eletrodo de ouro através das técnicas de VC e EIE. 

 Analisar o processo de adsorção eletrostática da sonda de DNA sobre o eletrodo de 

ouro modificado com AuNpsPANI. 

 Verificar a capacidade de reconhecimento bioespecífico e a sensibilidade do 

biossensor AuNpsPANI-sonda após sua interação com plasmídeos contendo o 

oncogene quimérico BCR/ABL em variáveis concentrações (controle positivo). 

 Avaliar a seletividade do biossensor AuNpsPANI-sonda frente à plasmídeos contendo 

segmentos de DNA não complementares (controle negativo). 

 Determinar o limite de detecção do biossensor AuNpsPANI-sonda e realizar ensaios 

de biodetecção em amostras clínicas de pacientes com leucemia e doença residual 

mínima (amostras de cDNA). 

 Realizar análise topográfica do filme biológico AuNpsPANI-sonda e avaliar as 

características morfológicas de sua superfície após o processo de biodetecção por meio 

da técnica de AFM. 

 

Biossensor baseado em Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2-sonda 

 

 Funcionalizar quimicamente as ZnONp com APTES e realizar análise de FTIR. 

 Estudar a formação da camada auto-montada de Cys sobre eletrodo de ouro e avaliar 

suas propriedades eletroquímicas através das técnicas de VC e EIE. 
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 Avaliar o processo de conjugação química dos cMWCNT sobre o eletrodo de ouro 

modificado com Cys e verificar sua influência sobre a condutividade do sistema 

nanoestruturado. 

 Analisar o comportamento físico-químico das ZnONp/NH2 adsorvidas quimicamente 

sobre o eletrodo de ouro modificado com Cys e cMWCNT. 

 Imobilizar a sonda de DNA com grupos amino funcionais sobre a plataforma 

nanoestruturada de Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 através de ligações covalentes 

específicas.  

 Verificar a capacidade de reconhecimento bioespecífico e a sensibilidade do 

biossensor Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2-sonda após sua interação com plasmídeos 

contendo o oncogene quimérico BCR/ABL em variáveis concentrações (controle 

positivo). 

 Avaliar a seletividade do biossensor Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2-sonda frente à 

plasmídeos contendo segmentos de DNA não complementares (controle negativo). 

 Determinar o limite de detecção do biossensor Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2-sonda e 

realizar ensaios de biodetecção em amostras clínicas de pacientes com leucemia e 

doença residual mínima (amostras de cDNA). 

 Realizar análise topográfica do filme biológico Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2-sonda e 

avaliar as características morfológicas de sua superfície após o processo de 

biodetecção por meio da técnica de AFM. 
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Abstract  

 

BCR/ABL fusion gene is one of the main biomarkers for leukemia, found in over 90 % of the 

patients with chronic myeloid leukemia (CML). In this study, we report a new 

electrochemical DNA biosensor based on cysteine (Cys), carboxylated multiwalled carbon 

nanotubes (cMWCNTs) and aminopropyltriethoxysilane functionalized zinc oxide 

nanoparticles (ZnONps/NH2) for label-free detection of the BCR/ABL fusion gene. The 

nanostructured platform was assembled on a gold surface via specific chemical coupling 

between the functional groups of the biomolecules and of the nanomaterials. The surface 

morphology and the electrochemical properties of the steps of biosensor construction and its 

bioactivity were investigated by atomic force microscopy (AFM), cyclic voltammetry (CV) 

and electrochemical impedance spectroscopy (EIS), respectively. AFM images showed 

changes in the topographic profile of the biosensor after exposure to positive samples, 

evidencing the hybridization process. We verified that the proposed platform has excellent 

electron transfer properties, ability to self-amplify the electrochemical signal and high surface 

area for immobilization of the DNA probe. When evaluating the analytical performance of the 

biosensor with cDNA samples of leukemia patients, were observed significant changes in the 

amperometric currents and in the resistance to charge transfer (RCT) values. The biosensor 

displayed reproducibility, selectivity, fast response time and a limit of detection (LOD) as low 

as 6.94 aM. Hence, the proposed biodevice allows BCR/ABL fusion gene analysis in clinical 

samples, enabling the early-stage diagnosis of the cancer and the monitoring of minimum 

levels of residual disease. 

 

Keywords: BCR/ABL fusion gene; biosensor; electrochemistry; leukemia; carbon nanotubes; 

zinc oxide nanoparticles. 
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1. Introduction 

The BCR/ABL fusion gene, also known as Philadelphia chromosome, is generated 

from the reciprocal translocation between chromosomes 9 and 22 t(9;22) (q34; q11). This 

oncogene is associated with the myeloid and lymphoid neoplasms pathogenesis, such as 

chronic myeloid leukemia (CML) and acute lymphoid leukemia (ALL) [1]. The identification 

of the BCR/ABL fusion gene enables an early cancer diagnosis and monitoring of the disease 

regression during treatment. Moreover, makes possible the detection of residual leukemic 

cells, especially after bone marrow transplantation [2]. 

The presence of residual leukemic cells without clinical evidence of cancer is defined 

as minimal residual disease [3]. The monitoring of minimal residual disease is essential to 

assess the patient's response to treatment, delineate the risk of recurrence of leukemia and 

guide therapeutic decisions against cancer [4, 5]. The monitoring of minimal residual disease 

should be considered by health professionals as a routine clinical practice, since it is one of 

the main indicators for the prognosis of leukemia [3, 6]. Thus, the methods used in the 

monitoring should have high precision and sensitivity to detect minimum levels of the disease 

[6]. 

The diagnosis of leukemia can be obtained through hematological exams, 

cytogenetics and molecular assays. Currently, the conventional methods used for diagnosis of 

the BCR/ABL fusion gene comprise chromosome analysis, fluorescent in situ hybridization, 

flow cytometry,  Southern blot analysis  and quantitative real-time reverse-transcription 

polymerase chain reaction [7]. Among the disadvantages of these methods are the limited 

sensitivity, high investments for the acquisition of complex equipment and time-consuming 

experimental protocols, that restrict their wide use in laboratory and hospital areas. Therefore, 

the development of a simple and effective molecular assay for the detection of the BCR/ABL 

fusion gene is of great interest for improvement of the patients’ health with leukemia [8]. 

In the last years, advances in nanoscience and biotechnology have enabled the 

development of new electronic devices, as electrochemical genosensors. The functional 

strategy of these devices is based on the specificity of DNA probes and analytical capacity of 

the signal transduction methods [9]. The main challenges for the development of 

electrochemical genosensors are: a) preservation of the conformational structure and 

bioactivity of the immobilized molecules on transducer surfaces; and, b) improvement of the 

sensitivity to detect subtle changes in the electrochemical properties of the sensor [10]. In this 

scenario, the biocompatible nanostructured platforms arise as an innovative alternative to 

obtaining devices with high analytical performance. Furthermore, nanostructured platforms 
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can be chemically modified with functional groups ensuring a stable anchoring process 

through covalent bonds with DNA probes [11]. As described in previous works, the chemical 

immobilization of DNA sequences on solid substrates reduces the non-specific adsorption and 

the leaching process of the sensor layer [12, 13]. 

Carbon nanotubes (CNTs) have become the subject of numerous research since its 

discovery by Iijima in 1991 [14]. CNTs have applications in different areas due to their strong 

mechanical strength, high surface-volume ratio, conductivity and unique electronic structure. 

They are composed by a hexagonal network of carbon atoms in a cylinder shape with sp2 

hybridization. CNTs can be obtained as single-walled carbon nanotubes (SWCNTs) or 

multiwalled carbon nanotubes (MWCNTs) [15]. In addition, CNTs can be functionalized with 

chemical groups (e.g. COOH, NH2, SH) and associated with polymers or metal particles to 

obtain new materials with improved properties [16]. CNTs have been extensively employed 

as direct electrons mediators between the electrode and the biomolecule, enabling the self-

amplification of the electrochemical signal [17-19]. In addition, CNT-based electrochemical 

transducers decrease overpotential and present a lower detection limit [20-22].  

In particular, we highlight the use of zinc oxide nanoparticles (ZnONps) to obtain 

biomolecular electronic devices mainly due to their physical characteristic of a semi-

conductor material with a low band gap energy (3.37 eV). ZnONps also exhibit high ratio 

between surface area and volume, high catalytic efficiency, chemical stability, 

biocompatibility, non-toxicity and unique optical properties  [23]. Recently, studies have 

demonstrated synthesis mechanisms for the chemical functionalization of ZnONps [24, 25]. A 

great promise for the construction of nanostructured platforms are ZnONps-NH2. The 

ZnONps-NH2 have intrinsic properties of the metallic oxide and chemical characteristics of 

the aminosilane, being able to increase the immobilization density, stability and reduce the 

leaching process of biomolecules [24, 26].  

Assuming the premise that CNTs and ZnONps are nanomaterials with highly 

attractive electrochemical properties [23], we developed a new biosensitive platform for label-

free diagnosis of the BRC/ABL fusion gene. Through a process of chemical structuring, our 

platform based on cysteine (Cys), cMWCNTs and ZnONps-NH2 was obtained. After a 

detailed study of the modification steps, a DNA probe was covalently immobilized and used 

as biorecognition element.   

 

2. Materials and methods 

2.1. Materials 
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Cys, cMWCNTs, ZnONps (< 50 nm particle size and purity > 97 %), N-

hydroxysulfosuccinimide (NHS), 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide (EDC), 

aminopropyltriethoxysilane (APTES) and bovine serum albumin (BSA) were purchased from 

Sigma Chemical (St. Louis, MO, USA). Potassium ferricyanide (K3[Fe(CN)6]), potassium 

ferrocyanide (K4[Fe(CN)6]), nitric acid (HNO3), glutaraldehyde, methanol, acetone and 

alumina (α-Al2O3) were obtained from VETEC (SP, Brazil). The experiments were performed 

using the primer ALL (9;22) 5’-amine-CGGTTGTCGTGTCCGAGG-3’. The chimeric 

transcript was obtained according to the methodology described by Marques et al. (2011) 

[27]. The BCR/ABL fusion gene was amplified using both the primer ALL and the primer 

CML (9;22) 5’-AGCTTCTCCCTGACATCCGTG-3’. Posteriorly, a pTA vector was used for 

subcloning of the chimerical DNA fragment. cDNA samples of patients with leukemia were 

obtained from the biorepository of the Pediatric Oncology Service at the Professor Fernando 

Figueira Integral Medicine Institute. A random primer was used to the reverse transcription of 

the total RNA of the patients to obtain cDNA samples. The plasmid and cDNA samples were 

prepared in 10 mM phosphate buffer saline (PBS) at pH 7.4 and stored frozen. All aqueous 

solutions were prepared with deionized water obtained from a Milli-Q plus purification 

system (Billerica, MA, USA). 

 

2.2. Modification of ZnONps with APTES 

The modification of ZnONps with APTES was performed according to Grasset et al. 

(2003) [26]. 1.5 g of zinc oxide was dispersed into 50 mL of deionized water and, 

subsequently, the pH was adjusted to 6.5 with the addition of HNO3 solution (2 M). The 

suspension was stirred for 1 hour and then 1 mL of APTES was added. Subsequently, the 

mixture was stirred for a further 24 hours. After the excess APTES was removed by filtration 

and washing with alcohol and acetone. The obtained powder was dried at 60 °C and stored 

out at laboratory temperature (22 ± 0.1 °C). Then, APTES-modified ZnONps (1 mg/mL) were 

suspended in methanol. Prior to use, the suspension was submitted to an ultrasonic bath for 1 

hour to obtain a homogeneous mixture [26]. 

 

2.3. Preparation of the sensor system 

Initially, the bare gold electrode (BGE,  = 2 mm) was polished with 0.05 µm α- 

Al2O3 paste, rinsed with deionized water and sonicated for 10 min. Subsequently, 2 μL of Cys 

solution in PBS (pH 7.4) was drop coated on the BGE for 30 min to obtain a self-assembled 

layer [28]. In order to determine the ideal concentration of Cys for preparation of the 
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biosensor, different concentrations (10, 20, 30, 40, 50 and 60 mM) were evaluated. 

Subsequently, Cys-modified electrode was rinsed with deionized water to remove non-bonded 

molecules. 

Then, cMWCNTs were dispersed in methanol at a concentration of 4 µg/mL. 

cMWCNTs suspension was submitted to an ultrasonic bath for 1 h to obtain a homogeneous 

mixture. EDC and NHS were used as coupling agents allowing the chemical bonding between 

cMWCNTs and Cys-modified electrode. The addition of EDC (0.4 M) and NHS (0.1 M) in 

cMWCNTs suspension at a ratio of 1:1:2 (v/v) resulted in the activation of the carboxyl 

groups of the nanotubes enabling the reaction with Cys amino groups [29]. The activation of 

the nanotubes was performed during 30 min and thereafter 2 μL of the cMWCNTs/EDC/NHS 

suspension was dropped on Cys layer. The evaluation of the conjugation time was performed 

at 15, 20, 25, 30 and 35 min.  

Then, 1 μL EDC (0.4 M) was added on the Cys-cMWCNTs modified electrode for 5 

min, followed by the addition of 1 μL of  NHS (0.1 M) for 5 min. Subsequently, 2 μL of the 

ZnONps/NH2 suspension at 1 mg/mL were added and the electrode was rinsed with deionized 

water to removal of the unbounded particles. The study of the conjugation time of the 

nanoparticles on the modified electrode was carried out at the times of 10, 20, 30, 40, 50 and 

60 minutes. 

The probe immobilization on the nanostructured platform was based on covalent 

bonds between amino groups of the APTES and amine-modified DNA probe using 

glutaraldehyde as a bifunctional crosslinking agent. 1 μL of glutaraldehyde was added on the 

modified gold surface for 5 min and, subsequently, 2 µL primer ALL (25 pmol µL-1, used as 

biorecognition probe) was dropped on the nanostructured platform for 15 min. Finally, the 

modified electrode was immersed in BSA solution (25 pmol μL-1) to block any nonspecific 

binding sites. Then, the Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA sensor system was 

obtained (Fig. 1). 

 

2.4. Bioactivity study of the sensor system 

Recombinant plasmids containing the BCR/ABL fusion gene and plasmids with non-

complementary DNA sequences were used to evaluate the specificity and selectivity of the 

biosensor, respectively. We also evaluated the bioactivity of the sensor using cDNA samples 

obtained from leukemia positive patients. Furthermore, we studied the electrochemical 

behavior of the sensor system after exposure to cDNA samples of non-leukemic patients 

containing the genome of Escherichia coli (E. coli), Candida albicans (C. albicans), 
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Mycobacterium tuberculosis (M. tuberculosis), Schistosoma mansoni (S. mansoni) and 

Hepatitis C virus (HCV). In these assays, 2 μL of each sample were dropped on the sensor 

surface for 15 min aiming the detection of the BCR/ABL fusion gene (in plasmid and patient 

samples). We emphasize that two different selectivity tests were performed to ensure the 

legitimacy of the biodetection signal, one with plasmid samples containing non-

complementary DNA sequences and another with cDNA samples of leukemia negative 

patients with the genome of different species. All clinical samples were obtained after 

informed consent of the patients and the procedures were approved by the local ethics 

committee. 

 

2.5. Electrochemical measurements 

The electrochemical experiments were performed on a PGSTAT 128N 

potentiostat/galvanostat interfaced with NOVA 1.11 software (Metrohm Autolab Inc., 

Netherlands). The electrochemical cell was composed by three electrodes immersed in a 

solution containing 10 mM K4[Fe(CN)6]/K3[Fe(CN)6] (1:1, v/v) in PBS (10 mM, pH 7.4), 

used as redox probe. A bare gold electrode was used as working electrode. A platinum wire 

and Ag/AgCl electrode saturated with KCl were used, respectively, as counter and reference 

electrodes. CV measurements were carried out at a 50 mV.s-1 scan rate in a range of potential 

between -0.2 V and +0.7 V. The impedance measurements were recorded in a frequency 

ranging from 100 mHz to 100 kHz under a sine wave potential of +10 mV. The 

electrochemical experiments were performed in triplicate at room temperature (~ 24 ºC) 

inside a Faraday cage. 

 

2.6. Atomic force microscopy measurements 

The topographic characterization of the sensor system was performed using a SPM-

9500 atomic force microscope (Shimadzu, Tokyo, Japan). AFM images were obtained in 

noncontact mode through cantilevers with a silicon AFM probe (Multi 75AL, NCHR, 

resonant frequency = 75 kHz, force constant = 3 N.m−1) at room temperature. Lateral 

resolution was set to 512 × 512 pixels in a scan area of 5 × 5 µm. The images were obtained 

from at least three macroscopically separated areas of each sample for removal of artifacts. 

AFM Gwyddion software was used to analyze the images. 

 

2.7. Fourier transform infrared (FTIR) spectroscopy measurements 
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FTIR analysis was performed on a FTIR IRTRACER-100 (Shimadzu Co., USA) 

spectrophotometer interfaced to Softwarelab Solution IR. The transmittance spectrum was 

obtained from 400 to 4000 cm-1 with resolution of 1 cm-1 using KBr pellets. 

  

3. Results and discussion 

 

3.1. FTIR analyses 

FTIR spectroscopy was used to evaluate the presence of amine groups in the 

ZnONps after modification with APTES. Fig. S1 shows the FTIR spectrum for ZnONps/NH2 

samples in the range of 400 to 4000 cm-1. The FTIR spectrum of the ZnONps/NH2 shows a 

peak at 434 cm-1 due to the vibration of the Zn-O bond [30]. The broad band observed in the 

range of 3350 to 3500 cm-1 corresponds to the stretching mode of the -OH and -NH2 groups. 

In addition, -OH and -NH2 groups are derived from the hydrogen bonds with the adsorbed 

water molecules and from the functionalization process with APTES, respectively [24, 30]. 

The bands observed at 1632 cm-1 and 1553 cm-1 are related to the bending mode of the -OH 

and -NH2 groups [30, 31]. The presence of bands in the range of 2845 to 2865 cm-1 and 2916 

to 2936 cm-1 indicates the symmetric and asymmetric stretch of the -CH2 group, respectively 

[32]. The vibrations at 1384 cm-1 and 2947 cm-1 are attributed to the stretching and bending 

modes of the Si-CH2 group [33]. Moreover, stretching vibration of the Si-O group is observed 

at 989 cm-1 [34]. The band at 873 cm-1 corresponds to Si-O-Zn bond that indicates the 

effective functionalization of the ZnONps [24]. In contact with large humidity percentages 

present in the air, the APTES methyl groups are hydrolyzed to carbonyl moieties. These 

carbonyl moieties are identified in the spectrum from the vibration at 2359 cm-1 [30].  

 

3.2. Topographic analyses 

3D and 2D AFM images of the modified electrode are shown in Fig. 2. The addition 

of Cys on solid substrate results in a self-assembled layer with agglomerates of maximum 

height of 32.7 nm (Fig. 2A). Subsequently, the interaction with cMWCNTs results in changes 

in the topographic profile. The presence of numerous peaks with similar heights characterizes 

the tubular morphology of the cMWCNTs (Fig. 2B) [35]. After the conjugation of the 

ZnONps/NH2, the surface morphology was modified due to the presence of heterogeneously 

dispersed nanoparticles (Fig. 2C). The surface roughness for the Cys-cMWCNTs-

ZnONps/NH2 and Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA layers were experimentally 

determined as 134 and 147 nm, respectively. As reported in the literature, the network 
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structure observed in the Fig. 2D arises due to the attachment of the DNA sequences, 

indicating the appropriate biofunctionalization of the surface [36, 37]. In sequence, the 

biosensor was exposed to a cDNA sample of leukemia patient and as expected, we observed a 

drastic change in the topography of the sensor system with peaks up to 181 nm (Fig. 2E). This 

phenomenon is due to the hybridization process between the DNA probe and the BCR/ABL 

fusion gene expressed in patients with CML. In contrast, non-significant differences in the 

morphology of the biosensor were observed after its contact with a patient sample without 

CML (maximum height of 151 nm) (Fig. 2F). Therefore, our AFM analyzes suggest the 

highly organized structuring, specificity and selectivity of the sensing platform. 

 

3.3. Electrochemistry characterization of the biosensor 

Fig. 3 evidences the cyclic voltammograms (A) and impedance spectra (B) for each 

step of assembly of the biosensor. We performed a theoretical simulation of the experimental 

data through the NOVA 1.11 software. The impedimetric responses were modeled by the 

Randle's equivalent circuit (see inset of Fig. 3B) constituted of: (i) Rs, ohmic resistance of the 

electrolyte solution; (ii) ZW, Warburg impedance related to mass transport resistance of the 

electroactive species in the bulk solution to the electrode surface; (iii) CPE, constant phase 

element; and (iv) RCT, charge transfer resistance associated to the thermodynamic processes 

that occur on the electrode surface and that influence the charge transfer. In the Table S1 are 

shows the values of the equivalent circuit elements obtained from the fitting of the impedance 

results. 

Fig. 3A shows that the bare gold electrode (BGE) presents a reversible 

voltammogram in the presence of the electrolytic probe with symmetrical and well defined 

anodic and cathodic peaks. In addition, was observed that the BGE spectrum is characterized 

by a small semi-circle and low RCT value (RCT = 0.17 kΩ) (Fig. 3B). This electrochemical 

behavior is associated to an electron transfer kinetics mainly controlled by mass diffusion in 

the double electric layer.  

After the modification of the BGE with Cys, were verified a reduction of the 

amperometric current (Fig. 3A) and an increase in the resistive properties (RCT = 3.36 kΩ) 

(Fig. 3B), indicating the formation of the Cys layer on the solid substrate. When evaluating 

the impedimetric profile of the Cys layer as a function of its concentration, we found that 

from the concentration of 10 to 40 mM there is a linear increase in the diameters of the Cole-

Cole semi-circles (Fig. S2A) and, consequently, in the RCT values (Fig. S2B). In contrast, was 

observed that concentrations greater than 40 mM, such as 50 and 60 mM, do not significantly 



108 

 

affect the impedimetric behavior of the modified electrode. This phenomenon may be 

associated with the saturation of the electroactive surface, which prevents the immobilization 

of new Cys molecules. Therefore, we considered the concentration of 40 mM as the ideal 

concentration for the biosensor assembly. Cys molecules have terminal thiol groups (SH-) that 

interact strongly with the gold atoms of the working electrode by means of covalent bonds. 

This process, called chemisorption leads to the formation of self-assembled layers with a high 

degree of molecular organization, an essential feature for the construction of nanostructured 

sensors [28, 38]. 

The addition of cMWCNTs on the Cys layer causes higher oxidation and reduction 

peaks (Fig. 3A) and an increase in the system conductance (RCT = 0.02 kΩ) (Fig. 3B). The 

study about the influence of the incubation time of the cMWCNTs on the Cys-modified 

electrode is presented in Fig. S3. We noticed that between the times of 10 and 20 minutes 

there was an increase in the voltammetric signals (Fig. S3A). In reason of the Ipa values 

follow a sigmoidal curve model with plateau starting at 20 minutes, the system current 

becomes constant in the times of 25, 30 and 35 minutes (Fig. S3B). This behavior may be 

related to steric hindrance and to unavailability of free amino groups of the Cys molecules for 

the anchoring of new cMWCNTs [39, 40]. Considering the obtained results, we conclude that 

20 minutes is the ideal time for the conjugation of the cMWCNTs, since long periods do not 

affect the redox behavior of the Cys-cMWCNTs layer.  

Following the biosensor construction stages, addition of the ZnONps/NH2 on the 

electrode modified with Cys and cMWCNTs resulted in a decrease in the amperometric 

response (Fig. 3A) and an increase in the resistance to electron passage (RCT = 2.54 kΩ) (Fig. 

3B). Despite the semi-conductive characteristic of the metallic oxide, the functionalized 

nanoparticle partially reduces the current generated in the system. The evaluation of the 

incubation time of the nanoparticles is presented in Fig. S4. We observed that between 10 and 

30 minutes there is a gradual decrease of the voltammetric areas (Fig. S4A) and an increase in 

the EIE measurements (Fig. S4B). However, from the time of 30 minutes occurs a significant 

change in the electrochemical profile of the system. Taking into account the results obtained, 

we believe that incubation times greater than 30 minutes cause a relatively higher conjugation 

of ZnONps/NH2. This fact can lead to agglomeration of the nanoparticles and to irreversible 

blocking of the redox process on the electrode surface. Thus, 30 minutes was considered the 

best time for incubation of the ZnONps/NH2 on the substrate modified with Cys-cMWCNTs.  

After obtaining the Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2 nanostructured platform, the 

biorecognition probe was immobilized. We noticed a significant decrease in the 
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oxidation/reduction signals (Fig. 3A) and an increase in the RCT value (RCT = 3.32 kΩ) (Fig. 

3B). These results indicate the low penetration of the redox probe in the sensor system. One 

of the factors that contribute to this event is the electrostatic repulsion between the phosphate 

groups of the DNA probe and the negatively charged polyelectrolytes [41]. In addition, was 

found that the exposure of the sensor system to BSA solution causes the blockage of the non-

specific sites. This result is demonstrated through the current reduction (Fig. 3A) and increase 

in the impedimetric response (RCT = 5.08 kΩ) (Fig. 3B). Therefore, from the electrochemical 

analyzes was possible to characterize each construction step of the biosensor (Cys-

cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA). 

 

3.4. Sensitivity and selectivity assays 

The analytical performance of the biosensor was evaluated through specific 

hybridization with the BCR/ABL fusion gene present in recombinant plasmids. Fig. 4A shows 

the cyclic voltammograms for the biosensor after its exposure to different concentrations of 

complementary target DNA (6.94, 694, 6940, 69400 and 694000 aM). These concentrations 

were tested in triplicates in order to determine the detection interval of the bioelectrode. After 

the biodetection process, was verified a reduction in the voltammetric responses and a 

decrease in the oxidation and reduction currents. According to previous studies, the 

phenomenon mentioned reveals the formation of double-stranded DNA (dsDNA) on the 

biosensor surface, which acts as an additional barrier to the passage of the redox probe ions 

[42, 43]. In this way, we verified that the biorecognition process leads to a proportional 

decrease in the CV measurements. 

The bioactivity of the sensor system with plasmidial samples can be represented by 

the percentage of relative deviation of the anodic current variation (∆I) [44], 

 

(1) 

where Ib and Ia correspond to the anodic peak current before and after the hybridization 

process, respectively. In Table S2, we showed the amperometric anodic shift for the biosensor 

after its interaction with different concentrations of the chimeric oncogene. It can be observed 

that the ΔI values are related to the concentrations tested through a linear increase, which 

demonstrates the sensitivity of the biosensor. The selectivity was evaluated using recombinant 

plasmids with non-complementary DNA sequences at a concentration of 694000 aM. We 

reported an insignificant change in the ΔI after the interaction of the biosensor with the 
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negative control (ΔI = 2.46 %). This value was much lower than the result obtained for the 

lowest concentration of the recombinant plasmid containing the BCR/ABL fusion gene (∆I = 

21.89 %).  Thus, we revealed the selectivity of the system. 

The Nyquist diagrams obtained after exposure of the biosensor to the chimeric 

transcript in variable concentrations were shown in Fig. 4B. Initially, can be seen that the 

interaction of the biosensor with the plasmid samples results in an increase in the diameters of 

the Cole-Cole semicircles (Fig. 4B). This analysis shows that the detection of the BCR/ABL 

fusion gene causes an impediment to the charge transfer on the electrode surface. Thus, we 

verified that the specific hybridization process causes an intensification of the impedimetric 

response. 

The above informations clearly show that the biosensor is able to recognize the 

BCR/ABL fusion gene in plasmid samples, as can be observed by the increase in the RCT 

(Table S1). Since that the DNA complexes formed in the sensing layer have non-conductive 

properties, the RCT resistive component is suitable to monitor the bioactivity of the system. 

For these reasons, the relative variation of the RCT (ΔRCT) was used to characterize the 

analytical performance of the biosensor. ΔRCT is calculated as follows [45]: 

 

(2) 

where RCT(Biosensor-target DNA) is the measured value after the target DNA recognition and 

RCT(Biosensor) corresponds to the initial response of the biosensor (Cys-cMWCNTs-

ZnONps/NH2-probe-BSA).  

The Table S1 shows the ΔRCT values versus the plasmid concentrations. We 

evidenced a percentage variation from 12.93 % to 192.62 %. From the calibration test (see 

inset of Fig. 4B) was obtained linear regression equation expressed as follows: y = 16.14 ln(x) 

- 17.87 with a correlation coefficient (R2) of 0.99. Where y corresponds to the ΔRCT and x the 

concentration of target DNA (aM). The linearization of the x-axis was performed by taking 

the logarithmic scale of the concentration. This ΔRCT response indicates the linear sensitivity 

of the biosensor to variable oncogene concentrations. 

The selectivity was also investigated in terms of ΔRCT, where we obtained a value of 

2.75 %. Thus, was found that the interaction of the biosensor with a non-complementary DNA 

sequence does not lead to a significant impedimetric response. This result also demonstrates 

the low capacity of the biosensor for unspecific adsorption. From the electrochemical 

analyzes, we show that the biosensor is able to detect the BCR/ABL fusion gene at a 
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concentration as low as 6.94 aM. Recently, we described the construction of a hybrid 

composite-based biosensor for the diagnosis of this same oncogene with a LOD of 69.4 aM 

[44]. Therefore, through a new nanostructure platform was possible to improve the analytical 

performance of the bioelectrode in ten times. This high sensitivity is crucial for the 

monitoring of minimal residual disease with an impact on the prognosis of leukemia. 

The analytical comparison between the biosensor presented in this work and the 

other DNA biosensors reported in the literature for the electrochemical detection of the 

BCR/ABL fusion gene is shown in Table S3. We found that the LOD of 6.94 aM corresponds 

to the lowest concentration at which the chimeric oncogene can be identified. Furthermore, 

was observed that our sensing platform requires a short time to detect the molecular target (15 

minutes). In relation to the other electrochemical biosensors, we seen that they demand a long 

detection time of up to 18.5 hours (Table S3). Considering the sensitivity, selectivity and fast 

response time, the developed nanodevice can be considered a promising tool for the 

impedimetric determination of the BCR/ABL fusion gene in cDNA samples of leukemia 

patients. 

 

3.5. Detection of the BRC/ABL fusion gene in patient samples  

A detailed analysis of the biodetection performance of the sensor is shown in Fig. S5, 

after its exposure to cDNA samples at different dilutions. As can be seen, the assays with 

cDNA samples of leukemia patients cause a decrease of the voltammetric areas (Fig. S5A). 

This result is due to the formation of the hybridized DNA strands on the biosensor surface, 

which maintain unfavorable electrostatic interactions with the redox pair [46]. The sensitivity 

also was monitored by ΔI (%) measurements (Table S2). We noticed a linear decrease in the 

ΔI (%) values to the extent that the samples are diluted (1: 1, 1: 5, 1:10, 1:20 and 1:30). In this 

study, the nanobioelectrode shown to be sensitive to detect the BCR/ABL fusion gene in 

cDNA samples containing entire genome of the patient. 

Fig. S5B reveals that after the incubation of the biosensor with leukemia samples at 

different dilutions there is a change in the impedance spectra. As expected, the biorecognition 

process leads to an increase in the interfacial resistance. We also found that the ΔRCT values 

decrease as a function of the more dilute samples (Table S1). The electrochemical results 

made explicit the capture of the BCR/ABL fusion gene on the biosensor surface. This event 

interrupts the electron transport between the solution and the electrode, resulting in an 

increased impedance. 
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In order to quantify the percent coverage of the biosensor after its exposure to cDNA 

samples, we calculated the degree of surface coating (θ) according to equation 3 [28]. 

 

(3) 

Where, RCT(Biosensor) is the RCT value of the biosensor (Cys-cMWCNTs-

ZnONps/NH2-probe-BSA) and RCT(Biosensor-cDNA sample) is the corresponding value for the 

biosensor after exposure to each sample. The θ serves as an additional parameter to evaluate 

the bioactivity of the proposed system. Was observed that the θ values increase proportionally 

to the extent that the samples become more concentrated (Fig. S5C). Evidently, these results 

may be correlated with the amount of oligonucleotides detected, since they remain trapped on 

the recognition sites of the biosensor. 

Based on the previously presented studies, we estimated an ideal dilution factor for 

the biodetection assays with cDNA samples. Although our biosensor does not present 

evidence for the non-specific adsorption process, it is known that very concentrated samples 

favor this physical phenomenon [44]. For this reason, the 1:10 dilution was chosen as the 

most suitable and used in our experimental protocol for the diagnosis of the BCR/ABL fusion 

gene in clinical samples. 

As shown in Fig. 5A, a biodetection study was carried with ten cDNA samples of 

different patients. The biosensor presented two profiles of electrochemical response 

characterized by ΔRCT. For the first group (columns in grey) we obtained expressive 

impedimetric responses with ΔRCT values varying from 118.50 to 201.18 %. As expected, 

patients samples diagnosed with CML were included in this group. In opposition, for the 

second group (columns in yellow) we measured low ΔRCT values ranging from 6.69 to 22.24 

%. In this group, were included the patients samples after the anti-leukemia therapy. Despite 

being low, these impedimetric responses are significant, since the BCR and ABL constitutive 

genes can bind to the biorecognition probe. In view of the results presented, we highlight the 

potential of our biosensor to discriminate between positive and negative leucemia samples.  

To assess the authenticity of the biodetection signal, we decided to evaluate the 

bioactivity of the sensor system with cDNA samples of non-leukemic patients containing the 

genome of HCV, C. albicans, M. tuberculosis, S. mansoni and E. coli. The Fig. 5B shows that 

the responses of the biosensor before and after the biodetection assay are similar. In relation 

to the ΔRCT, were obtained values ranging from 2.75 to 16.92 % (inset in the Fig. 5B). Thus, 

we note that the genome of different species do not interfere in the analytical performance of 
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the biosensor. In addition, the biosensor shown to be highly specific and selective for the 

BCR/ABL fusion gene. 

 

4. Conclusions 

In summary, we developed a new electrochemical DNA biosensor for the 

ultrasensitive and label-free detection of the BCR/ABL fusion gene in leukemia patient 

samples. Through a series of covalent linkages, the nanostructured platform based on Cys, 

cMWCNTs and ZnONps/NH2 was constructed on a gold surface and showed unique 

properties for the sensing interface. We highlight the highly organized molecular structure, 

high surface area in relation to the volume, presence of free chemical groups for the anchoring 

of biomolecules and other nanomaterials, self-amplification of the electrochemical signal and, 

mainly, maintenance of the conformational structure and hybridization capacity of the 

immobilized DNA probes. Through the electrochemical characterization, was verified that the 

proposed sensor system is able to detect the BCR/ABL fusion gene in minimum 

concentrations (LOD = 6.94 aM, which to our knowledge corresponds to the lowest value 

described in the literature) with short detection time, response reproducibility, high specificity 

and selectivity. Therefore, our biosensor is a valuable tool for the clinical research of the 

BCR/ABL fusion gene, contributing to the early diagnosis of cancer and to the monitoring of 

residual disease, especially after the transplantation of bone marrow. 
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Figure Captions 

 

Figure 1. Schematic representation of the APTES functionalized ZnO nanoparticle (A) and 

fabrication process of the biosensor (B). 
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Figure 2. 3D e 2D AFM images for the electrode modified with Cys (A), Cys-cMWCNTs 

(B), Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2 (C), Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA (D), Cys-

cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA-CML positive sample (E)  and Cys-cMWCNTs-

ZnONps/NH2-probe-BSA-CML negative sample (F). Scan area of 5 µm × 5 µm. 
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Figure 3. Cyclic voltammograms (A) and impedance spectra (B) for each step of assembly of 

the biosensor. Inset: Equivalent circuit used to fit the impedance measurements. 
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Figure 4. Cyclic voltammograms (A) and impedance spectra (B) for the biosensor exposed to 

different concentrations of recombinant plasmids containing the BCR/ABL fusion gene (DNA 

target – 6.94, 694, 6940, 69400 and 694000 aM). Inset: Calibration curve of the biosensor. 
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Figure 5. ΔRCT values for the biodetection assay with cDNA samples of different leucemia 

patients (A). Impedimetric response for the study with cDNA sample of leukemia patient and 

cDNA samples of non-leukemic patients containing the genome of HCV, C. albicans, M. 

tuberculosis, S. mansoni and E. coli (B). Inset: ΔRCT (%) values obtained from the assays with 

positive leukemia sample and negative leukemia samples containing the genome of different 

species. Three replicates for each experimental condition were used; experimental values are 

described as the mean values ± their half-deviation. 
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7 CONCLUSÕES  

 

 Dois biossensores eletroquímicos baseados em a) AuNpsPANI e b) Cys-cMWCNT-

ZnONp/NH2 foram construídos com sucesso para a detecção ultrassensível do 

oncogene quimérico BCR/ABL. 

 As medidas obtidas a partir da VC e EIE, utilizando o par redox Fe(CN)-3/-4 como 

sonda eletroquímica, possibilitaram a caracterização e compreensão dos processos 

físico-químicos relacionados à cada etapa de montagem dos biossensores. 

 O compósito híbrido AuNpsPANI apresentou excelentes propriedades para a 

construção de plataformas nanoestruturadas biossensíveis. Através do processo de 

quimissorção, uma camada automontada de AuNpsPANI foi facilmente obtida sobre 

uma superfície de ouro. Enquanto as nanopartículas aumentaram a área 

eletroquimicamente ativa e mediaram a transferência de elétrons entre a interface 

eletrodo/solução, o polímero conjugado possibilitou a adsorção física das sondas de 

DNA por meio de interações eletrostáticas. Em adição, destaca-se que o biossensor 

baseado em AuNpsPANI foi construído de forma simples, reprodutível e em um curto 

período de tempo (12 minutos). 

 A nova plataforma de interfaceamento baseada em Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 foi 

elaborada de maneira efetiva através de uma série de ligações covalentes sobre um 

substrato de ouro. Esta apresentou propriedades únicas para a construção de sistemas 

de biodetecção. Ressalta-se a presença de grupos químicos livres para a ancoragem de 

biomoléculas e a capacidade de amplificar o sinal eletroquímico. 

 Através de ensaios de bioatividade com amostras plasmidiais, foi constatado que os 

dois biossensores desenvolvidos apresentam a capacidade de reconhecimento 

bioespecífico com elevada sensibilidade e seletividade. Estes biodispositivos 

identificaram o oncogene quimérico BCR/ABL em concentrações mínimas na ordem 

de atomolar. No nosso conhecimento, os limites de detecção estimados foram os 

menores valores descritos na literatura até o momento para o diagnóstico do oncogene 

quimérico BCR/ABL. Além disso, as respostas analíticas foram obtidas rapidamente, 

em um intervalo de 15 minutos e sem marcadores adicionais. 

 Os biossensores também demonstraram habilidade para o diagnóstico do oncogene 

quimérico BCR/ABL em amostras clínicas de pacientes com leucemia (amostras de 
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cDNA). Além disso, foram capazes de diferenciar as amostras positivas e negativas 

para LMC. 

 Apesar de ambos os biossensores apresentarem elevada reprodutibilidade, 

seletividade, especificidade e rápido tempo de resposta para a identificação do 

oncogene quimérico BCR/ABL, é importante ressaltar que o biossensor baseado em 

Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2 demonstrou sensibilidade superior com um limite de 

detecção de 6,94 aM. 

 Portanto, os biossensores descritos nesta dissertação podem ser considerados 

ferramentas promissoras para a pesquisa clínica e laboratorial do oncogene quimérico 

BCR/ABL, contribuindo para o diagnóstico precoce do câncer e para o monitoramento 

de níveis mínimos da doença, especialmente, após o transplante de medula óssea. 
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8 PERSPECTIVAS 

 

Após a construção e caracterização eletroquímica dos biossensores constituídos por a) 

AuNpsPANI e b) Cys-cMWCNT-ZnONp/NH2, pode-se destacar como perspectivas a 

realização de ensaios de validação analítica. Estes poderão contemplar os estudos de 

estabilidade de armazenamento, reusabilidade e a ação de interferentes sobre a resposta 

eletroquímica. Ao comprovar a capacidade de reconhecimento bioespecífico frente à amostras 

plasmidiais e amostras de cDNA, novos protocolos experimentais poderão ser desenvolvidos 

para a realização de testes de biodetecção em amostras clínicas sem amplificação prévia por 

PCR. Sabe-se que, um dos desafios para o diagnóstico do oncogene quimérico BCR/ABL 

neste tipo de amostra é o baixo número de cópias de DNA em relação, por exemplo, a grande 

quantidade de moléculas de RNA transcritas para a tradução proteica. No entanto, este 

obstáculo é superado ao considerar os baixos limites de detecção dos biossensores 

desenvolvidos. Por fim, as plataformas nanoestruturadas propostas nesta dissertação poderão 

ser utilizadas no desenvolvimento de outros biossensores com aplicações distintas, como a 

identificação de microrganismos e o diagnóstico de outras neoplasias malignas, doenças 

crônico-degenerativas, negligenciadas ou cardiovasculares. 
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9 APÊNDICES 

 

9.1 Apêndice A – Material suplementar referente ao artigo 1 
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Figure S1. Electropherogram showing the sequencing of the BCR/ABL oncogene and fusion 

point (break point). 
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Figure S2. Polyacrylamide gel electrophoresis of PCR products (cDNA). The lanes from left 

to right represent: positive control for the BCR/ABL fusion gene (CTR+); DNA marker (the 

brands from up to down: 600, 500, 400, 300, 200 and 100 bp); negative control for the 

BCR/ABL fusion gene (CTR-); A1 patient sample with CML positive diagnosis; A2 patient 

sample with negative residual disease; B1 patient sample with CML positive diagnosis; B2 

patient sample with weakly positive residual disease. The glyceraldehyde-3-phosphate 

dehydrogenase (GAPDH) was used as a loading control. 
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Figure S3. ∆I (%) of the genosensor after exposure to different dilutions of cDNA samples. 
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Figure S4. ϴ values as a function of the different dilutions of cDNA sample. 
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Table S1. Amperometric anodic shift for the genosensor before and after the hybridization 

with DNA target, non-complementary DNA sequence and cDNA sample of leukemia patient. 

 

Modified electrode DNA target 

(fM) 

Before 

(1/Ib µA-1) 

After 

(1/Ia µA-1) 

∆I (%) 

Genosensor - 0.0569 - - 

Genosensor-DNA target 0.0694 - 0.0911 60.10 

Genosensor-DNA target 0.694 - 0.1334 134.44 

Genosensor-DNA target 6.94 - 0.1790 214.58 

Genosensor-DNA target 69.4 - 0.2444 329.52 

Genosensor-DNA target 694 - 1.5410 2608.26 

Genosensor-Non complementary DNA  6.94 × 103 - 0.0608 6.85 

 

Sample 

dilution 

factor   

 

Genosensor - 0.0569 - - 

Genosensor-cDNAsample 1:1 - 0.0873 53.43 

Genosensor-cDNAsample 1:5 - 0.0790 38.84 

Genosensor-cDNAsample 1:10 - 0.0742 30.40 

Genosensor-cDNAsample 1:20 - 0.0722 26.89 

Genosensor-cDNAsample 1:30 - 0.0672 18.10 

Genosensor = AuNpsPANI-DNA probe 
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Table S2. Values of the equivalent circuit elements obtained from the fitting of the impedance 

results derived from the biodetection in plasmid samples and cDNA samples. Three replicates 

for each experimental condition were used; experimental values are reported as the mean 

values ± their half-deviation. 

 

Modified electrode DNA target 

(fM) 

RS (Ω) Cdl(µF) RCT (kΩ) W N 

Baregoldelectrode - 514.66 ± 

25.42 

115.66 ± 

14.29 

0.22 ± 

0.01 

517.33 ± 

29.50 

0.47 ± 

0.02 

AuNpsPANI - 498.66 ± 

2.30 

5.34 ± 

1.36 

2.51 ± 

0.10 

600.33 ± 

86.17 

0.75 ± 

0.06 

AuNpsPANI-DNA probe - 565 ± 

2.62 

2.20 ± 

0.05 

4.71 ± 

0.11 

643 ±  

2.10 

0.870 ± 

0.04 

Genosensor-DNA target 

 

0.0694 528.66 ± 

0.57 

1.25 ± 

0.01 

6.82 ± 

0.35 

412.66 ± 

2.30 

0.775 ± 

0 

Genosensor-DNA target 

 

0.694 496.66 ± 

0.57 

1.34 ± 

0 

12.83 ± 

0.35 

410 ± 

3.60 

0.752 ± 

0.0005 

Genosensor-DNA target 6.94 477 ± 

5.29 

1.45 ± 

0.02 

22.36 ± 

0.30 

606.33 ± 

0.57 

0.727 ± 

0.001 

Genosensor-DNA target 69.4 423.66 ± 

6.02 

1.52 ± 

0.02 

30.73 ± 

0.45 

2.09 ± 

0.17 

0.711 ± 

0.002 

Genosensor-DNA target 694 616.33 ± 

0.57 

1.09 ± 

0 

44.66 ± 

1.006 

367 ± 

14.42 

0.764 ± 

0 

Genosensor-Non 

complementary DNA 

6.94 × 103 392 ± 

0.58 

1.99 ± 

0.03 

5.78 ± 

0.18 

706 ± 

0.62 

0.829 ± 

0.001 

 

Sample 

dilution 

factor 

     

Genosensor-cDNAsample 1:1 563 ± 

0.46 

3.04 ± 

0.01 

8.51 ± 

0.32 

671 ± 

3.1 

0.83 ± 

0.001 

Genosensor-cDNAsample 1:5 573 ± 

0.56 

2.77 ± 

0.02 

7.40 ± 

0.26 

666 ± 

4.2 

0.866 ± 

0.002 

Genosensor-cDNAsample 1:10 566 ± 

0.57 

2.90 ± 

0.01 

6.44 ± 

0.20 

646 ± 

5.5 

0.85 ± 

0.001 

Genosensor-cDNAsample 1:20 626 ± 

0.54 

3.74 ± 

0.03 

6.04 ± 

0.16 

633 ± 

5.1 

0.839 ± 

0.001 

Genosensor-cDNAsample 1:30 584 ± 

0.57 

2.98 ± 

0.01 

5.83 ± 

0.18 

551 ± 

4.3 

0.849 ± 

0.002 

Genosensor = AuNpsPANI-DNA probe 
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9.2 Apêndice B – Material suplementar referente ao artigo 2 
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Fabrication of a novel nanostructured platform based on aminopropyltriethoxysilane-

functionalized zinc oxide nanoparticles and carbon nanotubes for impedimetric monitoring 

of the BCR/ABL fusion gene 
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Figure S1. FTIR spectrum recorded for the ZnONps functionalized with APTES 

(ZnONps/NH2) in the range of 400 to 4000 cm-1. 
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Figure S2. Impedance spectra (A) and RCT values (B) for the self-assembled Cys layers at 

different concentrations (10, 20, 30, 40, 50 e 60 mM). Three replicates for each experimental 

condition were used; experimental values are described as the mean values ± their half-

deviation. 
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Figure S3. Cyclic voltammograms (A) and anodic peak currents (Ipa) (B) for different 

incubation times of the cMWCNTs (10, 15, 20, 25, 30 and 35 minutes). Three replicates for 

each experimental condition were used; experimental values are described as the mean values 

± their half-deviation. 
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Figure S4. Cyclic voltammograms (A) and impedance spectra (B) for different incubation 

times of the ZnONps/NH2. 
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Figure S5. Cyclic voltammograms (A), impedance spectra (B) and ϴ values (C) for the 

biosensor after exposure to different dilutions of cDNA samples of leukemia patient (sample 

dilution factors – 1:1, 1:5, 1:10, 1:20 and 1:30). Three replicates for each experimental 

condition were used; experimental values are described as the mean values ± their half-

deviation. 
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Table S1. Values of the equivalent circuit elements obtained from the fitting of the impedance 

results derived the hybridization with DNA target (BCR/ABL fusion gene), non-

complementary DNA sequence and cDNA samples of leukemia patient. Three replicates for 

each experimental condition were used; experimental values are described as the mean values 

± their half-deviation. 

 

Modified electrode DNA 

target 

(aM) 

CPE  

(µF) 

 

n RCT 

(KΩ) 

ΔRCT 

(%) 

Bare gold electrode - 72.77 ± 

84.46 

0.59 ±  

0.15 

0.17 ±  

0.04 

- 

Cys - 2.61 ± 

0.07 

0.84 ±  

0.03 

3.36 ± 

0.10 

- 

Cys-cMWCNTs - 167.67 ± 

6.43 

0.41 ±  

0.02 

0.02 ±  

0.01 

- 

Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2 - 6.99 ± 

0.03 

0.73 ±  

0.05 

2.54 ±  

0.01 

- 

Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe - 6.06 ± 

0.04 

0.74 ± 

0 

3.32 ±  

0.02 

- 

Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA - 5.49 ± 

0.05 

0.74 ±  

0.06 

5.08 ± 

0.21 

- 

Biosensor-DNA target 6.94 4.24 ± 

0.05 

0.76 ±  

0.05 

5.74 ±  

0.03 

12.93 ± 

0.63 

Biosensor-DNA target 694 2.77 ± 

0.03 

0.78 ±  

0.01 

7.22 ±  

0.06 

83.66 ± 

3.94 

Biosensor-DNA target 6 940 13.55 ± 

0.07 

0.63 ±  

0.07 

11.60 ± 

0.14 

128.35 ± 

2.78 

Biosensor-DNA target 69400 11.77 ± 

0.06 

0.63 ± 

0 

13.70 ± 

0.20 

169.80 ± 

3.94 

Biosensor-DNA target 694000 9.33 ± 

0.06 

0.63 ± 

0 

14.87 ± 

0.15 

192.65 ± 

3.01 

Biosensor-non complementary DNA 694000 7.47 ± 

0.08 

0.71 ± 

0 

5.22 ± 

0.01 

2.75 ± 

0.20 

 Sample 

dilution 

factor 

    

Biosensor-leukemia cDNA sample 1:1 11.83 ± 

0.06 

0.73 ±  

0.01 

18.33 ± 

0.06 

260.89 ± 

1.14 

Biosensor-leukemia cDNA sample 1:5 11.70 ± 0.76 ±  14.60 ± 187.40 ± 



144 

 

0.10 0.06 0.10 1.97 

Biosensor-leukemia cDNA sample 1:10 7.12 ± 

0.03 

0.66 ± 

0 

11.07 ± 

0.06 

117.85 ± 

1.14 

Biosensor-leukemia cDNA sample 1:20 11.77 ± 

0.06 

0.61 ±  

0.06 

10.67 ± 

0.06 

109.97 ± 

1.14 

Biosensor-leukemia cDNA sample 1:30 15.43 ± 

0.06 

0.60 ±  

0.06 

8.82 ±  

0.08 

73.69 ± 

1.50 

 Sample 

dilution 

factor 

    

Biosensor-cDNA sample (E. coli) 1:10 4.34 ± 

0.52 

0.70 ± 

0.01 

5.66 ± 

0.08 

11.42 ± 

1.57 

Biosensor-cDNA sample (C. albicans) 1:10 3.71 ± 

0.47 

0.71 ± 

0.03 

5.45 ± 

0.08 

7.22 ± 

1.53 

Biosensor-cDNA sample (M. tuberculosis) 1:10 3.40 ± 

0.08 

0.71 ± 

0.03 

5.53 ± 

0.08 

8.86 ± 

1.61 

Biosensor-cDNA sample (S. mansoni) 1:10 3.78 ± 

0.13 

0.71 ± 

0.03 

5.94 ± 

0.08 

16.93 ± 

1.61 

Biosensor-cDNA sample (HCV) 1:10 7.86 ± 

0.14 

0.68 ± 

0.01 

5.27 ± 

0.08 

3.67 ± 

1.53 

Biosensor = Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA 
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Table S2. Amperometric anodic shift for the biosensor after the hybridization with DNA 

target (BCR/ABL fusion gene), non-complementary DNA sequence and cDNA samples of 

leukemia patient. 

 

Modified electrode DNA target 

(aM) 

Before 

(Ib µA) 

After 

(Ia µA) 

∆I (%) 

Biosensor - 11.89 - - 

Biosensor-DNA target 6.94 - 9.75 21.89 

Biosensor-DNA target 694 - 6.68 78.01 

Biosensor-DNA target 6 940 - 5.62 111.26 

Biosensor-DNA target 69400 - 4.97 138.94 

Biosensor-DNA target 694000  4.53 162.54 

Biosensor-non complementary DNA 694000 - 11.60 2.46 

 

Sample 

dilution factor   

 

Biosensor - 11.89 - - 

Biosensor-cDNAsample 1:1 - 2.76 330.71 

Biosensor-cDNAsample 1:5 - 4.06 192.85 

Biosensor-cDNAsample 1:10 - 4.91 142.21 

Biosensor-cDNAsample 1:20 - 6.45 84.11 

Biosensor-cDNAsample 1:30 - 8.66 37.26 

Biosensor = Cys-cMWCNTs-ZnONps/NH2-probe-BSA 
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Table S3. Analytical comparison between the biosensor presented in this work and the other 

DNA biosensors reported in the literature for the electrochemical detection of the BCR/ABL 

fusion gene. 

 

Biosensitive nanostructured 

platform 

Analytical 

technique 

Detection 

time 

Detection 

limit (M) 

Reference 

Gold surface – Cys – cMWCNTs 

– ZnONps/NH2 – aminated DNA 

probe 

CV and EIS 15 min 6.94 × 10-18 This work  

Gold surface – hybrid composite 

of gold nanoparticles (AuNps) 

and polyaniline (PANI) – DNA 

probe 

CV and EIS 15 min 69.40 × 10-18 [1] 

Gold surface – thiolated DNA 

probe (were used amplification 

probes and CdSeTe/CdS quantum 

dots tagging) 

ASV ~ 18.5 hours 2 × 10-15 [2] 

Carbon paste surface – FePt 

nanoparticle-decorated 

electrochemically reduced 

graphene oxide – DNA probe 

EIS - 2.60 × 10-15 [3] 

ITO coated glass substrate – tri-n-

octylphosphine 

oxide-capped cadmium selenide 

quantum dots – thiolated DNA 

probe 

DPV 2 min 10 × 10-15  [4] 

Gold surface – thiolated DNA 

probe (reporter probe labeled 

biotin) 

CV and EIS 60 min 10 × 10-15 [5] 

Glassy carbon surface – poly-

eriochrome black T film – AuNps 

– DNA probe (thiolated hairpin 

locked nucleic acids) 

CV, EIS and 

DPV 

~ 60 min 1 × 10-13 [6] 

Glassy carbon surface – chitosan 

– cerium dioxide nanoparticles –

MWCNT – AuNps – thiolated 

DNA probe 

CV and DPV 55 min 5 × 10-13 [7] 

Glassy carbon surface – 

aminobenzenesulfonic acid – 

CV, EIS and 

DPV 

~ 35 min 9.40 × 10-13 [8] 
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aminated DNA probe (18-mer 

locked nucleic acids)  

ITO surface – silane –  

cadmium/telluride quantum dots – 

aminated DNA probe 

CV and DPV - 1 × 10-12 [9] 

Glassy carbon electrode – 

graphene sheets – PANI – AuNps 

– thiolated DNA probe 

CV, EIS and 

DPV 

~ 90 min 1.05 × 10-12 [10] 

Glassy carbon surface – graphene 

sheets – chitosan – PANI – 

AuNps – functionalized hairpin 

DNA probe (5’-SH and 3’-biotin) 

CV, EIS and 

DPV 

~ 2.5 hours 2.11 × 10-12 [11] 

ITO coated glass substrate  – 

nanostructured composite of 

chitosan and cadmium/telluride 

quantum dots – aminated DNA 

probe  

CV and DPV 1 min 2.56 × 10-12 [12] 

Glassy carbon surface – aminated 

DNA probe  

CV, EIS and 

DPV 

35 min 3 × 10-12 [13] 

Gold surface – AuNps – DNA 

probe (thiolated hairpin locked 

nucleic acids) 

CV, EIS and 

DPV 

~ 60 min 1 × 10-10 [14] 

Gold surface – DNA probe 

(thiolated 

hairpin locked nucleic acids) 

CV, EIS and 

DPV 

~ 60 min 1.20 × 10-10 [15] 

Glassy carbon surface – aminated 

DNA probe (sodium tanshinone 

IIA sulfonate used as 

electrochemical indicator) 

CV and DPV 30 min 6.70 × 10-9 [16] 

Glassy carbon surface – aminated 

DNA probe (2-nitroacridone used 

as electrochemical indicator) 

CV and DPV 30 min 6.70 × 10-9 [17] 

Glassy carbon surface – aminated 

DNA probe  

DPV 35 min 5.90 × 10-8 [18] 

ASV – anodic stripping voltammetry; CV – cyclic voltammetry; DPV – differential pulse voltammetry; EIS – 

electrochemical impedance spectroscopy. 
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10 ANEXOS 

 

10.1 Anexo A – Diretrizes da revista Sensors and Actuators B: Chemical 
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