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Resumo 

Os estados membros das Nações Unidas adotaram em 2021 a Declaração Política das 

Nações Unidas sobre o Fim da AIDS. A declaração especifica diversas ações para atingir 

a meta de, até o ano de 2030, retirar a AIDS da lista de ameaças à saúde pública. Entre 

essas ações podemos destacar o uso de medicamentos antirretrovirais como profilaxia 

pré-exposição e o progresso na pesquisa sobre antirretrovirais à base de microbicidas. 

Assim, é necessário o desenvolvimento de novos medicamentos anti-HIV e tecnologias 

que permitam o controle da qualidade destes medicamentos, implicando a sua utilização 

segura pelos seres humanos. Recentemente, vários estudos relataram as propriedades 

antivirais das proteínas recombinantes Cianovirina-N (rCV-N), Sictovirina (rSVN) e 

Grifitisina (rGRFT), que são microbicidas contra o HIV. 

Visando auxiliar na produção e no controle de qualidade desses microbicidas, 

desenvolvemos dispositivos com base em grafeno, estruturado como um transistor de 

efeito de campo sensível a íons. A funcionalização destes dispositivos com anticorpos 

apropriados tornou-os seletivos para as proteínas citadas acima. A caracterização dos 

imunossensores foi realizada a partir de medidas elétricas dos dispositivos, quando em 

contato com soluções em diferentes concentrações do material biológico estudado.  

Medimos mudanças na condução elétrica do grafeno devido à formação de um 

complexo imune entre os anticorpos imobilizados sobre o material e as proteínas alvo das 

soluções com material biológico. Estas medições confirmaram a seletividade dos 

imunossensores desenvolvidos para as proteínas alvo, demonstrando o sucesso do 

processo de funcionalização do dispositivo. 

Desenvolvemos um modelo para explicar o funcionamento do imunossensor 

produzido nesse estudo, no qual é proposto que efeitos capacitivos são responsáveis pela 

geração de sinais, de forma que a formação do complexo imune altera a distribuição das 

cargas elétricas na proximidade do grafeno. A partir de medidas sob ação de campo 

magnético demonstramos a validade do modelo proposto. Fomos capazes de estabelecer 

curvas de calibração para imunossensores de rCV-N e rSVN e determinar a concentração 

limite para detecção dos imunossensores na ordem de pg/mL.  

Demonstramos que os imunossensores desenvolvidos são capazes de detectar as 

proteínas-alvo mesmo em soluções complexas. Isso foi demonstrado utilizando soluções, 

brutas e semi-purificadas, provenientes de sementes de soja geneticamente modificadas 

para expressar a proteína rCV-N.  Por fim, destacamos a possibilidade do uso desses 

dispositivos em análises qualitativas e quantitativas de sistemas de expressão de proteínas 

em plantas e como um potencial auxiliador na produção de inibidores da transmissão do 

HIV. 

Palavras-chave: Grafeno, Imunossensor, Proteínas Recombinantes, HIV. 

 

 

 



 
  

Abstract 

United Nations member states adopted in 2021 the United Nations Political 

Declaration on Ending AIDS. The declaration specifies various actions to achieve the 

goal to get the world on track to end AIDS as a public health threat by 2030. Among 

these actions, we highlight the use of antiretroviral medicines as pre-exposure prophylaxis 

and progress in research on antiretroviral-based microbicides. Thus, it appears necessary 

to develop new anti-HIV drugs and technologies that allow for quality control of these 

drugs, ensuring their safe use by humans. Recently, several studies have reported the 

antiviral properties of the recombinant proteins Cyanovirin-N (rCV-N), Sictovirin 

(rSVN) and Grifitisin (rGRFT), which act as microbicides against HIV. 

To aid in the production and quality control of these microbicides, we developed 

devices based on graphene structured as ion-sensitive field-effect transistors. 

Functionalizing these devices with appropriate antibodies made them selective to the 

target biological material. The characterization of the immunosensors was carried out 

based on electrical measurements of the devices, when in contact with solutions at 

different concentrations of the target biological material. 

We measured changes in the electrical conduction of graphene caused by the immune 

complex formed between antibodies immobilized on graphene and target proteins. These 

measurements confirmed the developed immunosensors selectivity to target proteins, 

demonstrating the success of the device functionalization process. 

We developed a model to explain the functioning of the immunosensor developed in 

this study, in which it is proposed that capacitive effects are responsible for the generation 

of signals, so that the formation of the immune complex alters the distribution of electrical 

charges in the vicinity of graphene. From measurements under the action of a magnetic 

field, we demonstrate the validity of the proposed model. We were able to obtain 

calibration curves for rCV-N and rSVN immunosensors and determine the limit of 

detection of the immunosensors on the order of pg/mL. 

We demonstrated that the developed immunosensors can detect target proteins even 

in complex solutions. This was demonstrated using crude and semi-purified solutions 

from soybean seeds genetically modified to express rCV-N protein. Finally, we 

emphasize the possibility of using these devices in qualitative and quantitative analysis 

of protein expression systems in plants and as a potential aid in the production of HIV 

transmission inhibitors. 

Keywords: Graphene, Immunosensor, Recombinant Proteins, HIV. 
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9 Motivação 

1 Biossensores e Grafeno  
Neste projeto, apresentaremos o desenvolvimento de um biossensor com base em 

grafeno capaz de detectar as proteínas recombinantes Cianovirina-N (rCV-N), Sictovirina 

(rSVN) e Grifitisina (rGRFT), que são microbicidas contra o Vírus da Imunodeficiência 

Humana. Para compreensão das discussões acerca dos resultados experimentais, 

apresentaremos, neste capítulo, os tipos de biossensores existentes e descreveremos as 

funcionalidades e propriedades das componentes que um biossensor deve ter. 

Apresentaremos, ainda, as principais características do grafeno que o qualificam a ser 

utilizado como base para um biossensor. Por fim, apresentaremos os princípios teóricos 

do funcionamento de um imunossensor com base em grafeno, que será fundamental para 

a compreensão dos resultados de caracterização e aplicação dos imunossensores 

desenvolvidos. 

1.1 Motivação 
A síndrome da imunodeficiência adquirida (AIDS), doença causada pelo vírus da 

imunodeficiência humana (HIV), apresenta caráter pandêmico há mais de 40 anos e desde 

então vem demandando empenho das agências e organizações de saúde no intuito de 

coibir a transmissão do HIV [1]. Relatório da UNAIDS, programa conjunto das Nações 

Unidas que tem como objetivo liderar e coordenar a resposta global à epidemia de 

HIV/AIDS, indica que nos últimos 40 anos cerca de 40 milhões de pessoas morreram de 

doenças relacionadas à AIDS. A UNAIDS estima que em 2022, 39 milhões de pessoas 

viviam com HIV, sendo que 1,3 milhão de pessoas forem infectadas com HIV naquele 

ano [2].  

Os alarmantes dados estatísticos sobre a transmissão do HIV levaram os estados 

membros das Nações Unidas a adotarem em 2021 a Declaração Política das Nações 

Unidas sobre o Fim da AIDS. A declaração especifica diversas ações para atingir a meta 

de, até o ano de 2030, retirar a AIDS da lista de ameaças à saúde pública. Entre essas 

ações podemos destacar o uso de medicamentos antirretrovirais como profilaxia 

pré- exposição e o progresso na pesquisa sobre antirretrovirais à base de microbicidas [3]. 

Para se alcançar tais objetivos, se mostra necessário o desenvolvimento de novos 

medicamentos anti-HIV e tecnologias que permitam o controle da qualidade destes 

medicamentos, implicando a sua utilização segura pelos seres humanos. Recentemente, 

vários estudos relataram as propriedades antivirais das proteínas recombinantes 

Cianovirina-N (rCV-N), Sictovirina (rSVN) e Grifitisina (rGRFT), que são microbicidas 

contra o HIV. 

Neste contexto, propomos o desenvolvimento de biossensores capazes de auxiliar no 

controle da produção em larga escala desses antivirais e que também sejam aplicados à 

indústria farmacêutica baseada nessas proteínas. 

 

1.2 Biossensores 
A detecção de materiais biológicos tem um papel fundamental em uma gama de 

aplicações, tais como: análises clínicas, monitoramento ambiental, controle de processos 

industriais, avaliação da qualidade de alimentos etc. [4,5]. Essa demanda tem motivado o 
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desenvolvimento de novos biossensores capazes de realizar análises rápidas e confiáveis 

[6]. A figura 1.1 apresenta a evolução do número de publicações sobre biossensores nos 

últimos 20 anos, onde fica evidenciado o aumento na busca pelo desenvolvimento de 

novos biossensores. O esforço para atender essa demanda envolve a colaboração de várias 

áreas do conhecimento, como engenharia, microbiologia, física, química, biologia, 

biotecnologia, entre outras [7].  

 

Figura 1.1: Evolução do quantitativo de publicações sobre biossensores entre os anos de 2001 e 

2022. Números extraídos da base do Web of Science, em 14/06/2023, a partir da busca por “biosensors”. 

Biossensores são dispositivos que traduzem um evento de biorreconhecimento - por 

exemplo uma interação anticorpo-antígeno - em um sinal mensurável; esse sinal pode ser 

de natureza elétrica, óptica, magnética, térmica ou mecânica [5,6,8]. Os biossensores 

aproveitam a sensibilidade e alta especificidade das interações biológicas em conjunto 

com transdutores físico-químicos para fornecer, de forma simples, resultados 

bioanalíticos complexos [9]. Em suma, um biossensor é composto de um sistema de 

reconhecimento biológico, um transdutor e uma unidade de processamento de sinais [7–

9].   

O sistema de reconhecimento é a parte responsável pela interação direta com o 

material biológico de interesse. Essa parte pode ser, por exemplo, uma enzima, um 

anticorpo, um aptâmero, um ácido nucléico etc. [6]. A interação entre o sistema de 

reconhecimento e o material biológico de interesse, resulta na produção de agentes físicos 

ou químicos, tais como calor, luz, som; então, o transdutor transforma esse resultado em 

valores mensuráveis. O transdutor pode ser um eletrodo, um semicondutor, um 

termostato, um detector de som. A unidade de processamento de sinais, filtra e analisa os 

valores obtidos pelo transdutor [4,6,7,10]. Essa estrutura de um biossensor está mostrada, 

esquematicamente, na figura 1.2. 
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Figura 1.2: Esquema da estrutura de um biossensor. Um transdutor (cinza) emite um sinal à unidade 

processamento quando existe a interação entre o sistema de reconhecimento (verde) e o material biológico 

de interesse (círculo azul escuro), materiais biológicos de não interesse (quadrado laranja e triângulo azul 

claro) não interagem com o sistema de reconhecimento. 

Como dito, várias substâncias podem ser utilizadas como elementos de 

reconhecimento de biossensores. Em nosso estudo, iremos demonstrar o desenvolvimento 

e o funcionamento de um biossensor eletroquímico que detecta a interação anticorpo-

antígeno, sendo o grafeno a base utilizada como transdutor eletroquímico.  

Anticorpos 
Anticorpos, também conhecidos como imunoglobulinas, são proteínas, 

produzidas pelos linfócitos B, com a função de reconhecer e se ligar a corpos estranhos 

ao organismo, chamados de antígenos [11].  

Os anticorpos apresentam uma estrutura na forma de Y, como esquematizado na 

figura 1.3. Os “braços” do Y são formados por duas cadeias polipeptídicas, denominadas 

cadeia pesada e cadeia leve. Nas extremidades dessas regiões que ocorrem as ligações 

com os antígenos. Por isso, essas regiões são chamadas de fragmentos de ligação do 

antígeno (Fab). A “base” do Y é a continuação da cadeia pesada e não interage com os 

antígenos, entretanto são responsáveis por facilitar a eliminação dos antígenos pelos 

sistema imune [12]. 
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Figura 1.3: Representação esquemática da estrutura de um anticorpo. 

O princípio de funcionamento de um biossensor com base em anticorpos é a 

formação do complexo imune, por isso esses biossensores são chamados de 

imunossensores [6]. A ligação entre o anticorpo e o antígeno, chamado de complexo 

imune [13], ocorre via ligações não-covalentes, tais como, ligações iônica, ponte de 

hidrogênio, interações hidrofóbicas e forças de Van der Waals [14,15]. A contribuição de 

cada uma dessas forças depende do par anticorpo-antígeno interagentes, apesar de 

individualmente cada uma dessas interações ser relativamente fraca, o resultado coletivo 

dessas interações pode ser forte. Anticorpos e antígenos são moléculas grandes e fatores 

como o grande número de interações que podem ocorrer entre o anticorpo e o antígeno, a 

temperatura, o pH e a força iônica, do meio em que estão, tornam a ligação anticorpo-

antígeno um processo complexo [16–18]. 

É importante citar que os anticorpos podem ser classificados em dois tipos: 

monoclonal ou policlonal. Os anticorpos monoclonais se originam a partir de uma única 

linhagem de linfócitos B, enquanto os anticorpos policlonais tem origem em uma mistura 

de diferentes linhagens de linfócitos B. Essa diferença na origem faz os anticorpos 

monoclonais mais específicos a determinado antígeno, que os anticorpos policlonais [11].  

Sistemas de reconhecimento baseados em anticorpos fazem uso da sensibilidade 

e especificidade das interações anticorpo-antígeno. A maior vantagem da utilização desse 

tipo de sistema de reconhecimento é que a amostra a ser analisada não precisa estar 

purificada antes da detecção [19]. 

Transdutor Eletroquímico 
Biossensores eletroquímicos se baseiam no consumo, geração ou redistribuição 

espacial de espécies eletroquímicas durante a interação entre a amostra analisada e o 

sistema de reconhecimento [6,10,20]. Transdutores eletroquímicos são ideais para 

aplicação em biossensores devido à sua alta sensibilidade e seletividade, tamanho portátil, 

resposta rápida e baixo custo de produção [10,20,21].  Os biossensores eletroquímicos 

podem ser divididos em três tipos: condutimétricos, potenciométricos e amperométricos 

[10,20].    

Condutimétricos: Biossensores condutimétricos medem as mudanças na condutância ou 

na resistência elétrica entre um par de eletrodos em uma solução, que ocorrem devido às 

interações entre o sistema de reconhecimento, do biossensor, e material a ser detectado, 
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presente na solução [6,10,20]. Os biossensores condutimétricos são atrativos por 

apresentarem uma estrutura simples e terem um baixo custo de produção [21]. Os 

problemas desse tipo de biossensor é que não são seletivos a um tipo específico de íon 

[20] e apresentam sensibilidade relativamente baixa [6] .  

Amperométricos: Biossensores amperométricos consistem em dois eletrodos submersos 

em uma solução adequada, o dispositivo mede a corrente elétrica através da solução 

[6,20,21]. O sentido e a intensidade da corrente dependem das espécies iônicas criadas 

ou consumidas na reação bioquímica, entre o analito e o sistema de reconhecimento [10]. 

Alguns biossensores amperométricos fazem uso de um terceiro eletrodo, que funciona 

como eletrodo de referência mantendo um potencial elétrico fixo [20].   

Potenciométricos: Biossensores potenciométricos monitoram a diferença de potencial 

elétrico entre um eletrodo de trabalho e um eletrodo de referência.  Esses biossensores 

detectam o acúmulo de cargas, no eletrodo de trabalho, provenientes das interações 

biológicas de interesse [10]. Existem três tipos básicos de biossensores potenciométricos: 

eletrodo de íon seletivo, eletrodo revestido e transistor de efeito de campo sensível a íon 

(ISFET – do acrônimo em inglês de ion-sensitive field-effect transistor) [21]. 

 Os biossensores de eletrodo de íon seletivo são capazes de detectar uma 

determinada espécie iônica. Esses dispositivos são constituídos de dois eletrodos, um de 

trabalho e outro de referência (no qual o potencial é mantido constante) ambos mantidos 

no interior de uma solução. A diferença de potencial entre esses eletrodos está relacionada 

com a concentração de íons específicos dissolvidos na solução [21]. 

 Os biossensores de eletrodo revestido são constituídos por um condutor revestido 

com uma membrana polimérica seletora de íons específicos presentes em uma solução. 

No que diz respeito à sensibilidade de detecção, esses biossensores são similares aos de 

íon seletivo, mas como não necessitam de um eletrodo de referência, a sua miniaturização 

é facilitada [21]. 

 Um biossensor configurado como um ISFET é composto por um material 

semicondutor, coberto por uma membrana sensível a íons e um eletrodo de referência que 

são inseridos em uma solução. O funcionamento desse dispositivo baseia-se no fato de 

que a resistência do semicondutor varia com o campo elétrico produzido por cargas 

elétricas sobre a membrana sensível a íons [22]. Como esse tipo de biossensores utiliza 

os processos de fabricação de chips microeletrônico, uma de suas grandes vantagens é 

que é possível preparar sistemas com multi-sensores para a detecção, simultânea, de 

diferentes íons, enquanto o seu tamanho reduzido permite a determinação in vitro de 

analito [6,21,23]. 

 O princípio básico para detecção de anticorpos por um ISFET é que o processo de 

ligação anticorpo/antígeno pode afetar a distribuição de carga elétrica sobre o dispositivo. 

Estudos apontam a utilização de ISFETs na detecção de anticorpos/antígenos como 

imunoglobulina E [133], IgG1 [11], citocinas [58] e tropopina I [66]. 
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1.3 Propriedades Eletrônicas do Grafeno 
Nesta seção, apresentaremos as razões que apontam o grafeno como um bom 

transdutor para biossensores. Apresentaremos, também, alguns estudos que indicam que 

o grafeno apresenta uma boa sensibilidade para detecção de moléculas. Discutiremos, 

ainda, a aplicabilidade do grafeno como o transdutor de um ISFET. 

O Grafeno e sua Alta Mobilidade Eletrônica  
O carbono possui seis elétrons: dois ocupam um estado 1s e quatro estão 

distribuídos nos orbitais 2s, 2px, 2py e 2pz. Os elétrons no estado 1s influenciam pouco 

nas propriedades de materiais com base em carbono e, basicamente, atuam como uma 

blindagem entre o núcleo atômico e os elétrons de valência [24]. Na monocamada de 

grafeno, dos quatro elétrons de valência do átomo de carbono, três formam ligações no 

plano, chamadas de ligações sigma (σ), enquanto o quarto elétron ocupa o orbital pi (π) 

e é capaz de se ligar a outro orbital π, formando uma ligação denominada ligação π. As 

três ligações sigma formam a estrutura planar e hexagonal do grafeno, como 

esquematizado na figura 1.4. Os orbitais π são responsáveis pelo fenômeno de transporte 

elétrico [24,25].  

 

Figura 1.4: Estrutura hexagonal das ligações dos átomos de carbonos que constituem o grafeno. 

Os elétrons nos orbitais π interagem fracamente com os elétrons dos orbitais no 

plano; essa fraca interação, possibilita a alta mobilidade eletrônica no grafeno [25], que 

para grafeno depositado sobre um substrato pode exceder 15.000 cm2 V-1 s-1 [26]. Para 

grafeno suspenso foram obtidos valores de mobilidade eletrônica da ordem de 200.000 

cm2 V-1 s-1 [25], que são significativamente maiores que os obtidos tipicamente com 

dispositivos de silício (~1.400 cm2 V-1 s-1) [27].  

Gap Nulo 
No grafeno monocamada a relação entre o momento e a energia é linear e as 

bandas de condução e valência se tocam, em um ponto chamado de ponto de Dirac, sem 

um gap de energia, como esquematizado na figura 1.5a. Por isso, o grafeno é chamado de 

semicondutor de gap nulo [28].  

O grafeno apresenta um comportamento ambipolar, que possibilita alterar 

continuamente, entre elétrons e buracos, o tipo de portadores de cargas responsáveis pelo 

transporte elétrico no grafeno. Essa alteração do tipo de portadores de carga pode ser 

realizada induzindo no grafeno cargas positivas ou negativas. Na figura 1.5b, 

esquematizamos a estrutura de bandas do grafeno, com o nível de Fermi (Ef) na banda de 
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valência; nesse caso, os buracos são os responsáveis pelo transporte elétrico. Na figura 

1.5c, o nível de Fermi se encontra na banda de condução, assim, os elétrons são os 

responsáveis pelo transporte no grafeno [27]. 

 

Figura 1.5: (a) Dispersão linear entre momento e energia, com as bandas de valência e condução se tocando 

em um único ponto. (b) Nível de Fermi (Ef) na banda de valência, caracterizando um transporte por buracos. 

(c) Nível de Fermi na banda de condução, caracterizando um transporte por elétrons. Figura extraída da 

referência [27]. 

Estrutura Bidimensional 
Outra importante propriedade do grafeno é sua estrutura bidimensional. Como o 

grafeno é um material de espessura atômica, ele apresenta uma grande razão entre área 

superficial e volume, que possibilita a criação de sensores com alta sensibilidade. Isso se 

deve ao fato de que em materiais mais espessos a adsorção de moléculas pouco, ou nada, 

influenciam nas propriedades elétricas desse material. Já no grafeno, a adsorção de uma 

única molécula na sua superfície afeta as suas propriedades de transporte [25]. 

Grafeno como Transdutor para Biossensores 
 Desde a sua descoberta em 2004, o grafeno desponta como um bom transdutor 

para sensores químicos e biológicos [26]. Um dos primeiros sensores químicos com base 

em grafeno demonstrou ser capaz de detectar apenas uma molécula de dióxido de 

nitrogênio [29]. Esse resultado destacou o poder de sensibilidade do grafeno, 

vislumbrando, assim, o seu uso no desenvolvimento de sensores químicos e biológicos 

altamente sensíveis.  

 Na última década uma gama de biossensores com base em grafeno foi 

desenvolvida. Biossensores ópticos capazes de detectar DNA [30–32], aptâmeros  

[33,34], anticorpos [35]. A técnica de transferência ressonante de energia por 

fluorescência é a mais utilizada em biossensores ópticos com base em grafeno [36]. Na 

literatura são relatados biossensores eletroquímicos capazes de detectar colesterol [37], 

glicose [38–40], aptâmeros [41,42], DNA [43,44], proteína animal [45], bactérias [46], 

.Por exemplo, um biossensor foi sensível ao ponto de detectar uma única bactéria [47] e 

outro foi capaz de detectar atividade metabólica das bactérias [48].  
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 Outro tipo de biossensor com base em grafeno bastante desenvolvido, nos últimos 

anos, são os imunossensores. A seguir descrevemos alguns imunossensores presentes na 

literatura:  o transistor de efeito de campo desenvolvido por de Yantao Chen, et al. [49], 

foi capaz de detectar o antígeno da Ebola, com o limite de detecção da ordem de 1 ng/mL. 

Também com um transistor de efeito de campo, Lin Zhou et al. [50], detectaram o 

antígeno carcinoembrionário, um importante marcador de células cancerígenas, em 

concentrações abaixo de 100 pg/mL. Utilizando ISFET, um grupo norte americano 

conseguiu detectar antígenos do Zika vírus, em concentrações de até 0.45 nM [51]. Outro 

interessante imunossensor presente na literatura é o desenvolvido por Yaoguang Wang et 

al. [52], que é capaz de detectar a alfafetoproteína (AFP), uma proteína que serve como 

um indicador da presença de tumores, usando um imunossensor amperométrico e 

obtiveram como limite de detecção a concentração da ordem de 2,7 fg/mL de AFP. 

Deepshikha Shahdeo et al., desenvolveram um imunossensor capaz de detectar o antígeno 

Spike S1 do SARS-CoV- 2 em concentrações de 1 fM [53].  

 

1.4  Imunossensor com base em Grafeno  
Nesta seção, apresentamos a estrutura de um dispositivo que possibilita o controle 

das propriedades eletrônicas do grafeno e, em seguida, a base teórica de um imunossensor 

estruturado como um transistor de efeito de campo sensível a íon com base em grafeno.  

Controle da Condutividade do Grafeno 
Em geral, dispositivos de grafeno são feitos a partir da deposição de flocos de 

grafeno sobre um substrato de dióxido de silício (SiO2) sobre silício (Si) altamente 

dopado, o SiO2 sobre o Si tem espessura de 300 nm. Esse tipo de dispositivo é chamado 

de transistor de efeito de campo e está esquematizado na figura 1.6. Enquanto uma 

corrente I passa pelo grafeno, a diferença de potencial, V, entre dois terminais é medida. 

 

 
 

Figura 1.6: Disposição dos elementos em um dispositivo básico com base em grafeno. A tensão V entre 

dois terminais é medida enquanto uma corrente I passa pelo grafeno. A aplicação da tensão de porta Vg 

permite o controle de portadores de carga no grafeno. 
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A aplicação de uma tensão de porta (gate), gV , entre o substrato de silício e o 

grafeno altera a concentração de portadores de cargas e, consequentemente, o nível de 

Fermi (EF) do grafeno. A tensão gV  pode ser descrita como:  

  

 𝑉𝑔 = 𝑉𝑄 + 𝑉𝐷,    (1.1) 

 

em que /Q FV E e=  é determinado pela capacitância quântica do grafeno, sendo e o 

módulo da carga eletrônica, e /D g DV n e C=  é determinada pela capacitância geométrica 

por unidade de área DC  = ε0εr/d, em que ε0 é a permissividade elétrica do vácuo, εr é a 

constante dielétrica do SiO2 e d é sua espessura. A energia de Fermi depende da densidade 

de portadores no grafeno e é dada por [54]:  

 

 𝐸𝐹 = ℏ|𝑣𝐹|√𝑛𝑔𝜋.   (1.2) 

 

em que  é a constante de Planck dividida por 2π, Fv  (~1 x 106 ms-1) é a velocidade de 

Fermi e gn  é densidade de portadores de carga induzida no grafeno pela aplicação da 

tensão de porta. 

Substituindo DV  e a equação (1.2) na equação (1.1) obtêm-se: 

   

 𝑉𝑔 =
ℏ|𝑣𝐹|√𝑛𝑔𝜋

𝑒
+

𝑛𝑔𝑒

𝐶𝐷
.  (1.3) 

 

Em geral o grafeno apresenta alta densidade de portadores [ref] de cargas e para 

experimentos feitos à temperatura ambiente é razoável utilizar o modelo de Drude [55], 

o qual relaciona a dependência da condutividade σ com a densidade de portadores de 

carga n por: 

 

 𝜎 = |𝑛𝑒𝜇|,  (1.4) 

 

em que μ é a mobilidade eletrônica dos portadores de carga.  

A densidade de portadores de carga  no dispositivo de grafeno é dada por [56]: 

 

 𝑛 = √𝑛0
2 + 𝑛𝑔

2,  (1.5) 

 

em que n0 é a densidade de portadores presentes no grafeno em equilíbrio, ou seja, para 

Vg = 0. Essa densidade de cargas residual é atribuída a impurezas carregadas localizadas 

entre o material dielétrico e o grafeno [57,58].   
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Na atuação de uma tensão na porta inferior, em contato com o substrato de silício, 

como esquematizado na figura 1.6, o primeiro termo da equação 1.3 pode ser desprezado, 

pois a capacitância geométrica, DC , do dióxido de silício de 300 nm é, aproximadamente, 

12 nFcm-2, que para uma densidade de portadores da ordem de 1013 cm-2, implicaria no 

segundo termo ser da ordem de 10³ vezes maior que o primeiro termo. Dessa forma, a 

relação entre a condutividade e a tensão de porta é dada por: 

 

 𝜎 = |𝑒𝜇√𝑛0
2 + (

𝐶𝐷𝑉𝑔

𝑒
)

2

|.  (1.6) 

 

A figura 1.7 apresenta um típico resultado de medição da condutividade em 

função da tensão gV  entre o substrato de silício e o grafeno [59]. Nesse resultado, o 

mínimo na condutividade ocorre para uma tensão positiva, o que indica que nesse 

dispositivo há uma dopagem tipo p do grafeno. Assumindo que o mínimo ocorre em 

Vg = 
*

gV  , então para 
*

g gV V  a condução através do grafeno é devida a buracos, enquanto 

para 
*

g gV V  ela é devida a elétrons. O ponto 
*

g gV V=  é denominado ponto de neutralidade 

de carga. Portanto, a aplicação de uma tensão de porta possibilita mover o nível de Fermi 

entre as bandas de valência e de condução, passando pelo ponto de Dirac. Isso evidencia 

o caráter ambipolar do grafeno. 

 

 
Figura 1.7: Medida da condutividade versus tensão de porta obtida para um dispositivo de grafeno. Figura 

adaptada da ref. [59]. 
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Dupla Camada Elétrica  
Quando uma superfície eletricamente carregada é imersa em um eletrólito, uma 

específica região iônica é estabelecida na interface superfície-eletrólito. No equilíbrio, 

essa região pode ser vista como um capacitor e é chamada de dupla camada elétrica (DCE) 

[60]. 

Na literatura, existem vários modelos para a DCE, mas não existe um modelo que 

se adeque a todas as situações experimentais, pois a estrutura da DCE depende  de 

parâmetros, tais como, o tipo de superfície (metal, semicondutor, eletrodo poroso, etc.), 

do tipo e da concentração do eletrólito, da adsorção específica de íons pela superfície, da 

temperatura [60,61].  

No nosso estudo, utilizaremos um modelo clássico simples, mas que leva em 

consideração a adsorção de moléculas na superfície, efeitos de temperatura e a 

concentrações iônica do eletrólito, conhecido como modelo de Gouy-Chapman-Stern 

[62], em que duas camadas de íons formam a DCE. A primeira, conhecida como “camada 

de Helmholtz” é constituída por íons adsorvidos na superfície do semicondutor e a sua 

espessura é de dimensão atômica, na figura 1.8 apresentamos uma representação para a 

configuração da DCE, em que esta camada é composta por ânions. 

A segunda camada, chamada de “camada difusa”, contém ânions e cátions e essa 

camada se estende desde a camada de Helmholtz até uma distância D , a partir de onde 

o eletrólito tem carga líquida igual a zero, conhecida como comprimento de Debye, dada 

por [63]: 

 

 𝜆𝐷 = √
𝜀𝑟𝜀0𝑘𝐵𝑇

𝑒2 ∑ 𝑧𝑖
2𝑐𝑖𝑖

 ,  (1.7) 

 

em que r  é constante dielétrica do solvente, 0  é a permissividade elétrica do vácuo, 

Bk  é a constante de Boltzmann, T a temperatura, ci é a concentração molar da espécie 

iônica i e 𝑧𝑖 a sua valência. Note que o comprimento de Debye depende apenas de 

propriedades do eletrólito [62]. Após a camada difusa, o eletrólito é neutro. 

 

 
Figura 1.8: (a) Esquema para a dupla camada elétrica. (b) Circuito equivalente para a DCE. 
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Juntas, a camada de Helmholtz e a camada difusa, possuem uma densidade de 

carga e  não nula; essa densidade de carga induz na superfície uma densidade de cargas 

s , de mesmo módulo, mas com sinal oposto, de modo que a carga induzida na superfície 

é totalmente contrabalanceada pela carga total na DCE. 

A DCE pode ser vista como dois capacitores ligados em série, como 

esquematizado na figura 1.8b. O primeiro, com capacitância HC  referente à camada de 

Helmholtz, cujo valor não depende do potencial da superfície. O segundo capacitor, com 

capacitância CDC , associado à camada difusa e cujo valor depende da diferença de 

potencial entre a camada de Helmholtz e a região eletricamente neutra do eletrólito. Desta 

forma, a capacitância total, TC , da DCE é dada por [64,65]:  

 

 
1

𝐶𝑇
=

1

𝐶𝐻
+

1

𝐶𝐶𝐷
.  (1.8) 

 

A capacitância por unidade de área HC  da camada de Helmholtz é dada por [64,65]: 

 

 𝐶𝐻 =
𝜀𝑟𝜀0

𝑏
  (1.9) 

 

em que b é a distância da superfície à camada de Helmholtz, superfície tem dimensão da 

ordem do diâmetro dos íons adsorvidos na superfície.  

A capacitância por unidade de área da camada difusa depende de propriedades do 

eletrólito e do potencial da superfície e é dada por [64–66]: 

 

 𝐶𝐶𝐷 =
𝜀𝑟𝜀0

𝜆𝐷
cosh (

𝑒𝜙0

𝑘𝐵𝑇
),   (1.10) 

 

em que 
0  é o potencial na camada de Helmholtz. 

Controle da Condutividade do Grafeno Via Tensão de Porta Superior 
 No transistor de efeito de campo apresentado anteriormente (figura 1.6), a 

condutividade elétrica do dispositivo pode ser alterada por meio de uma tensão de porta 

aplicada entre o grafeno e o substrato de silício. Essa condutividade também pode ser 

modificada com uma tensão aplicada entre o eletrólito, em contato com o grafeno, e o 

grafeno. A essa tensão dá-se o nome de tensão de porta superior. 

 Na figura 1.9, apresentamos um esquema de um dispositivo ISFET de grafeno 

com um eletrólito sobre ele. Nesse dispositivo, o grafeno está depositado sobre um 

substrato de silício altamente dopado, coberto com uma camada SiO2, como descrito 

anteriormente. Sobre o grafeno é colocado um eletrólito que, no equilíbrio eletrostático, 

formará a DCE na interface grafeno-eletrólito. Um condutor inerte é imerso no eletrólito 

e ligado a uma fonte de tensão para gerar a tensão de porta superior, Vtg, aplicada na região 

eletricamente neutra do eletrólito.  
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Figura 1.9: Esquema de um ISFET com base em grafeno. 

Nessa configuração, a capacitância total, CT, da dupla camada será a capacitância 

geométrica DC  da equação (1.3). Para soluções com constante dielétrica na ordem de 

dezenas e λD na ordem de nanômetros, a capacitância será da ordem de dezenas de μFcm-2, 

que para uma densidade de portadores da ordem de 1013 cm-2,  nos termos da equação 

(1.3) serem da mesma ordem de grandeza e sendo, portanto, necessário levar em 

consideração o terma relacionado à capacitância quântica  [54,67]. Desta forma, a 

equação (1.3) pode ser reescrita para a tensão de porta superior, tgV , ou seja, 

  

 |𝑉𝑡𝑔 − 𝑉𝑡𝑔
∗ | =

ℏ|𝑣𝐹|√𝑛𝑡𝑔𝜋

𝑒
+

𝑛𝑡𝑔𝑒

𝐶𝐷
 ,   (1.11) 

 

em que tgn  é densidade de portadores de carga induzida no grafeno pela aplicação de tgV  

e 
*

tgV  é a tensão de porta superior na situação de neutralidade de carga. Valores positivos 

(negativos) de 
*

tg tgV V−  aumentam a densidade de elétrons (buracos) no grafeno.  

 Substituindo a equação (1.5) na equação (1.4), obtemos a relação entre a 

condutividade  e a densidade de portadores de carga induzidos, tgn , pela aplicação de 

tgV : 

 𝜎 = |𝑒𝜇√𝑛0
2 + 𝑛𝑡𝑔

2 |.  (1.12) 

  

Da equação (1.11), obtemos tgn  em função de tgV  

 𝑛𝑡𝑔 = 𝐴𝐶𝐷
2 +

𝐶𝐷|𝑉𝑡𝑔−𝑉𝑡𝑔
∗ |

𝑒
− √𝐴2𝐶𝐷

4 +
2𝐴𝐶𝐷

3|𝑉𝑡𝑔−𝑉𝑡𝑔
∗ |

𝑒
  (1.13) 

em que 
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 𝐴 =
𝜋

2
(

ℏ𝑣𝐹

𝑒2
)

2

.   (1.14) 

   

Substituindo a equação (1.13) na equação (1.12), obtemos a condutividade em 

função da tensão de porta superior:   

 

 𝜎 = |𝑒𝜇√𝑛0
2 + (𝐴𝐶𝐷

2 +
𝐶𝐷|𝑉𝑡𝑔−𝑉𝑡𝑔

∗ |

𝑒
− √𝐴2𝐶𝐷

4 +
2𝐴𝐶𝐷

3|𝑉𝑡𝑔−𝑉𝑡𝑔
∗ |

𝑒
)

2

|.  (1.15) 

 

ISFET como um Imunossensor 
Na seção anterior, discutimos como a mudança na densidade de cargas em um 

eletrólito sobre um ISFET altera a densidade de portadores de carga no grafeno. Além 

disso, sabemos que imunossensores tem como sistema de reconhecimento a interação 

anticorpo-antígeno e essas interações são não covalentes, de modo que a formação do 

complexo imune altera a distribuição de cargas do anticorpo [68,69] o que possibilita que 

os imunossensores sejam capazes de detectar a formação do complexo imune. No caso 

de um ISFET, o imunossensor detectará mudanças na densidade ou distribuição de cargas 

do transdutor.  

Na figura 1.10a está esquematizado a estrutura de um ISFET que teve sua 

superfície modificada de modo a funcionar como um imunossensor capaz de detectar as 

proteínas alvo. Na seção 2.2 detalharemos um protocolo experimental que possibilite tal 

modificação. No esquema uma superfície semicondutora está funcionalizada com 

anticorpos, representados em verde, que são o sistema de reconhecimento do biossensor, 

capazes de interagir com a proteína alvo. Em geral, a parte ativa dos anticorpos, o 

fragmento de ligação do antígeno (Fab), estarão a uma distância da superfície do 

dispositivo que é maior que o comprimento de Debye D , pois eles têm dimensões (10 

nm a 12 nm) maiores que D  (~ 2.7 nm) [70,71]. Denominaremos a região onde estão os 

fragmentos de ligação do antígeno, de camada alvo. 

 

 

Figura 1.10: (a) Esquema para a estrutura de um imunossensor; os anticorpos (estruturas em verde) se 

situam em uma região (camada alvo) além do comprimento de Debye, em um instante antes da ligação 

proteína-anticorpo. (b) Após a ligação das proteínas eletricamente carregadas (aqui negativamente) com 

anticorpos, redistribuem as cargas nas camadas difusa e alvo de modo a induzir mais cargas (aqui positivas) 

no semicondutor. (c) Circuito equivalente para o imunossensor. 
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Como a DCE blinda eletrostaticamente o semicondutor, isso sugere que o 

semicondutor só será capaz de detectar alterações no eletrólito que ocorram dentro da 

camada difusa [71,72].  Entretanto, alguns estudos [63,66,73–75] têm demonstrado que 

as respostas dos imunossensores são capacitivas e independem da distância ao 

semicondutor onde ocorre a interação anticorpo-proteína.  

 

Equilíbrio de Donnan  
 Uma explicação para a detecção da interação entre o anticorpo e proteína alvo em 

regiões além do comprimento de Debye baseia-se no efeito Donnan [66,76–81]. De 

acordo com esse modelo, as proteínas eletricamente carregadas, ao se ligarem com os 

anticorpos, formam uma membrana permeável a íons que tendem a equilibrar a carga 

elétrica intrínseca dessas proteínas [63,82,83]. 

  Como representado na figura 1.10a, os anticorpos estão fixos com os fragmentos 

de ligação do antígeno localizados na camada alvo, estando essa camada eletricamente 

neutra. Quando o dispositivo é submetido à presença das proteínas alvo, eletricamente 

carregadas, ocorrerá a interação anticorpo-proteína, o que levará a camada alvo ter, 

momentaneamente, uma carga elétrica não nula. Essa carga elétrica líquida levará a um 

fluxo de íons da camada difusa e da região eletricamente neutra do eletrólito para a 

camada alvo. Como resultado desse fluxo, a região difusa sofre uma redistribuição de 

suas cargas elétricas [81], como indicado na figura 1.10b.  Essa redistribuição de cargas 

na camada difusa, afeta a carga total da DCE e, consequentemente, a quantidade total de 

cargas induzidas no semicondutor.  

O valor da carga elétrica de um anticorpo, em uma solução, depende do valor do 

pH da solução e do ponto isoelétrico do anticorpo. O ponto isoelétrico, pI, é uma 

propriedade intrínseca das proteínas e determina o valor do pH para o qual a carga líquida 

da proteína é zero [84]. Em um ambiente com pH menor que seu pI, uma proteína 

apresentará uma carga líquida positiva e em um pH maior que pI a carga líquida da 

proteína será negativa [85].  

Em suma, o mecanismo de transdução de um imunossensor pode ser atribuído a 

um mecanismo análogo ao efeito de Donnan, de forma a resultar em mais uma 

capacitância em série com as capacitâncias da DCE [66,76,86]. Desta forma, um ISFET 

funcionando como imunossensor é um dispositivo basicamente capacitivo, o qual pode 

ser modelado por um circuito com três capacitores em série. Na figura 1.10c, é 

apresentado o circuito equivalente do imunossensor. A capacitância geométrica, DC , do 

ISFET, é dada por três capacitâncias em série, referentes à camada de Helmholtz, HC , à 

camada difusa, CDC  e ao equilíbrio de Donnan, DONC .  

Grafeno como um Transdutor de um Imunossensor 
A equação (1.15) demonstra a relação entre a condutividade do grafeno, σ, e a 

tensão de porta superior, Vtg, aplicada através do eletrólito. Nota-se que essa relação 
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depende da capacitância geométrica, DC , do eletrólito. Como a capacitância geométrica 

de um ISFET é dada pela capacitância equivalente de três capacitores em série, desta 

forma, com o grafeno servindo como transdutor de um imunossensor, a condutividade 

será dada pela equação (1.15), em que a capacitância geométrica, DC , é dada por:  

 

 𝐶𝐷 = (
1

𝐶𝐻
+

1

𝐶𝐶𝐷
+

1

𝐶𝐷𝑂𝑁
)

−1

.  (1.16) 

 

Portanto, com a condutividade do grafeno dada pela equação (1.15), pode-se propor dois 

mecanismos para a aplicação de um imunossensor tendo o grafeno como transdutor: 

• Fixando o valor da tensão de porta superior, tgV , ao alterar a concentração de 

proteína em interação com o imunossensor, consequentemente, irá alterar a 

capacitância geométrica do dispositivo – via alteração da capacitância de Donnan. 

A variação na capacitância do sistema implicará na variação da carga induzida no 

grafeno e, consequentemente, na condutividade do dispositivo. 

• Para uma determinada concentração de proteína em interação com o 

imunossensor, a capacitância geométrica do ISFET será constante. Desta forma, 

a variação da tensão de porta superior, tgV , possibilitará o controle da 

condutividade do grafeno. Espera-se que a variação da concentração de proteínas 

implique na variação do ponto de neutralidade de carga, 
*

tgV , do grafeno. Uma vez 

que, para um determinado valor de tgV ,  a variação na capacitância do sistema 

implicará na variação da carga induzida no grafeno [87]. 

 

No capítulo 4, apresentaremos resultados experimentais de um imunossensor com base 

em grafeno onde será analisado o funcionamento do biossensor via as duas metodologias 

descritas acima. 
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2 Fabricação de Imunossensores 
 

Nesse capítulo, apresentaremos as técnicas utilizadas na obtenção de grafenos e 

fabricação de dispositivos com base nesses grafenos. Apresentaremos, aqui, o protocolo 

de funcionalização utilizado. E discutiremos, também, o método de obtenção e as 

propriedades dos materiais biológicos utilizados neste estudo.   

 

2.1 Fabricação de Dispositivos  
Os dispositivos desse trabalho foram fabricados a partir de amostra de grafeno 

obtidos pela técnica de clivagem micromecânica e utilizando a técnica de litografia ótica 

foram feitos transistores de efeito de campo com base nessas amostras de grafeno. Nessa 

subseção descrevemos as etapas destas duas técnicas. 

Obtenção do Grafeno 
O grafeno utilizado na fabricação do biossensor foi obtido através da técnica de 

clivagem micromecânica do grafite, técnica também conhecida como micro-esfoliação, 

que está representado na figura 2.1. Nessa técnica, uma fita adesiva é utilizada para clivar 

uma amostra de grafite, dividindo-o em duas partes (figura 2.1a). Esse processo é repetido 

várias vezes para se obter amostras de grafite cada vez menos espessos, com poucas 

camadas sobre a fita. O resultado é uma fita contendo grafites de diferentes camadas. Em 

seguida, pressionamos, levemente, a fita sobre o substrato (figura 2.1b) e após alguns 

minutos a removemos lentamente (figura 2.1c). Após esse processo, eventualmente, tem-

se algumas amostras de grafeno depositados sobre o substrato e que devem ser localizados 

posteriormente, por meio de microscopia óptica (figura 2.1d).  

 

Figura 2.1: Processos de esfoliação do grafite. a) um floco de grafite é esfoliado com a ajuda de uma fita 

adesiva. b) fita contendo grafites é fixada sobre o substrato. c) última etapa de clivagem, dessa vez sobre o 

substrato. (d) flocos de grafites com poucas camadas, eventualmente monocamadas são identificadas 

através de microscopia óptica. 
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O substrato utilizado é de silício altamente dopado coberto com uma camada de 

300 nm de dióxido de silício (SiO2/Si). O SiO2/Si com essa espessura permite que as 

amostras de grafeno possam ser visualizados com um microscópio óptico [88]. Antes de 

o grafeno ser transferido para o substrato, este deve passar por um processo de limpeza 

com acetona, para remover materiais orgânicos (gorduras etc.) e, em seguida, com álcool 

isopropílico, para remover a acetona. Então, o substrato é secado com nitrogênio gasoso 

e a última etapa de limpeza é feita em um equipamento de RIE (reactive-ion etching), em 

que o substrato é exposto a um plasma de oxigênio de baixa pressão durante dez minutos.  

A identificação do grafeno foi feita por meio de microscopia óptica sob 

iluminação com filtro de cor laranja, que melhora o contraste ótico entre o grafeno e o 

substrato. A análise desse contraste permite a determinação do número de monocamadas 

de grafeno no floco. Cada monocamada produz aumento de aproximadamente 5% no 

contraste ótico [89].  

Na figura 2.2, é mostrado um floco que contêm regiões de diferentes espessuras; 

na inserção dessa figura está mostrado como varia o contraste ótico ao longo da linha 

amarela, com a indicação do número de camadas em cada região do floco.  

 

Figura 2.2:  Imagem de microscopia óptica de grafenos mono e bicamadas. Na inserção, temos a análise 

do contraste ótico ao longo da linha amarela. 

 

Litografia Óptica 
Após a identificação de um grafeno, passamos à fabricação do dispositivo para 

funcionar como imunossensor. Para isso utilizamos a técnica de litografia óptica, 

representada na figura 2.3.  
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Figura 2.3: Processos de fabricação de um dispositivo. a) floco de grafeno sobre um substrato de SiO2/Si. 

b) dispositivo coberto com fotoresiste. c) padrão dos contatos a partir da exposição à luz de determinadas 

regiões. d) após a revelação, regiões com e sem fotoresiste. e) deposição de metais sobre o substrato. f) 

retirada do fotoresiste restante da etapa (d), restando apenas as trilhas dos contatos elétricos. 

Inicialmente, a superfície do substrato com o grafeno é coberta com um material 

polimérico, chamado fotoresiste (figura 2.3b). O fotoresiste é um material sensível à luz 

ultravioleta, ou seja, suas propriedades químicas se alteram quando este é exposto à luz, 

tornando-se mais (fotoresiste positivo) ou menos (fotoresiste negativo) solúvel quando 

imerso na solução de um ‘revelador’. Utilizamos o fotoresiste positivo S1805, que é 

sensibilizado por luz de comprimento de onda entre 350 nm e 450 nm [90]. O fotoresiste 

é espalhado sobre o substrato utilizando um equipamento chamado spinner. Esse processo 

é feito em duas etapas: a primeira, com rotação de 1000 rpm por 15 segundos e aceleração 

de 1200 rpm/s, com o intuito de espalhar o fotoresiste sobre todo substrato, e a segunda, 

com rotação de 8000 rpm por 40 segundos e aceleração de 1200 rpm/s, para garantir a 

homogeneidade da espessura do filme que, nesse caso, é de 500 nm, de acordo com o 

fabricante [90]. Imediatamente após esse processo o substrato é colocado sobre uma 

chapa quente à 100 ºC por 90 segundos, para secar o fotoresiste.  
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Para o processo de litografia óptica, utilizamos um equipamento de escrita a laser 

(Microtech Laser Writter LW405). Nesse equipamento, determinadas regiões da amostra 

são iluminadas por um feixe de laser com comprimento de onda de 405 nm. Essas regiões 

definem um padrão para os contatos elétricos que serão feitos sobre o grafeno (figura 

2.3c). Em seguida, a região que foi exposta à luz é removida pelo revelador do S1805, 

que é o MF321 (figura 2.3d). A figura 2.4 apresenta um dispositivo após completada esta 

etapa de litografia. Em seguida, por meio de evaporação térmica em alto vácuo, 

depositamos uma liga metálica constituída de 3 nm de cromo e 70 nm de ouro, sobre todo 

o substrato, etapa que denominamos de metalização (figura 2.3e). Nesta liga metálica, a 

função do cromo é garantir a aderência do ouro sobre o grafeno e o ouro formará os 

contatos elétricos.  

 

Figura 2.4: Dispositivo após a etapa de litografia. Nas regiões mais escuras o fotoresiste foi removido 

após ser exposto à luz. As regiões mais claras ainda contêm fotoresiste. O grafeno está destacado em 

vermelho.  

Na próxima etapa, denominada lift-off, o fotoresiste restante é removido bem 

como o ouro depositado sobre ele, restando apenas os contatos elétricos para o grafeno 

(figura 2.3f). A figura 2.5 apresenta o dispositivo depois das etapas de metalização e de 

lift-off, nesta figura é possível ver um dos contatos elétricos situado distante do grafeno, 

este contato foi construído com o intuito de se aplicar uma tensão de porta lateral. 

Entretanto, neste estudo esse contato não foi utilizado e se aplicou apenas tensão de porta 

superior, que detalharemos mais adiante.  
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Figura 2.5: Dispositivo após as etapas de metalização e lift-off. As regiões amareladas são os contatos 

elétricos. A região em tom rosado é o SiO2. 

Por fim, os dispositivos foram submetidos a um processo de corrosão do grafeno, 

de tal maneira que, ao fim do processo, o grafeno apresente a geometria de ponte Hall. 

Esse processo tem como objetivo determinar por qual região se dá a condução elétrica no 

grafeno. A figura 2.6 apresenta o dispositivo de grafeno finalizado, após a etapa de 

corrosão. 

 

Figura 2.6: Dispositivo após a etapa de corrosão. O dispositivo apresenta a geometria de ponte Hall.  
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2.2 Funcionalização dos Dispositivos 
A funcionalização é responsável por garantir que apenas o agente biológico de 

interesse seja detectado em uma amostra biológica. Essa etapa transformará o dispositivo 

eletrônico em um biossensor. Nesta subseção relatamos o protocolo de funcionalização 

dos dispositivos utilizados neste estudo.  

Molécula ligante: Neste estudo, anticorpos serão utilizados como o sistema de 

reconhecimento dos biossensores. Entretanto, como demonstraremos um pouco adiante, 

os anticorpos não se ligam diretamente ao grafeno, sendo necessário que uma molécula 

faça essa intermediação. A molécula utilizada neste trabalho foi o éster succinimidílico 

do ácido 1-pireno butanoico (PBSE). 

No processo de funcionalização [48], inicialmente os dispositivos foram 

incubados em uma solução de PBSE diluído em dimetilformamida (DMF), na 

concentração de 5 mM, por 2 horas, à temperatura ambiente, para possibilitar a 

imobilização posterior de anticorpos sobre o dispositivo. O PBSE possui um grupo ester 

que é altamente reativo com o núcleo de aminas primárias e secundárias existentes na 

superfície de muitas proteínas [91]. Por sua vez, o grupo pireno do PBSE fixa-se 

fortemente ao grafeno via interação π-π [92]. Na figura 2.7 está representada a molécula 

de PBSE. 

 

Figura 2.7: Fórmula estrutural do éster succinimidílico do ácido 1-pireno butanoico. 

Realizando medidas de Raman, avaliamos se a interação com o PBSE alterou as 

propriedades estruturais do grafeno. Essas medidas foram realizadas excitando o grafeno 

com um laser de comprimento de onda de 532 nm. Na figura 2.8a, apresentamos o 

espectro Raman de uma monocamada de grafeno antes (curva preta) e depois (curva 

vermelha) da funcionalização, para facilitar a observação a curva preta foi deslocada 

verticalmente. No espectro Raman do grafeno feito antes da funcionalização observa se 

a ausência da banda D (~1350 cm-1), o que indica não haver desordem nas ligações de 

hibridizações sp², e que o pico 2D (~2700 cm-1) pode ser ajustado com apenas uma curva 

lorentziana, o que caracteriza uma monocamada de grafeno [93]. Esses fatores indicam a 

boa qualidade da monocamada de grafeno obtido [94,95]. Após a funcionalização, 

observa-se que a interação grafeno/PBSE desloca o pico 2D para a direita ( ~15 cm-1) ; 

isso indica a fixação do PBSE sobre o grafeno e a consequente dopagem do tipo p pelo 

PBSE [87].  
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Figura 2.8: (a) Espectro Raman da monocamada de grafeno antes (curva preta) e depois (curva vermelha) 

da imobilização do PBSE, a curva preta foi deslocada verticalmente, de forma proposital. (b) Espectro 

Raman para frequências próximas à banda G. Destaque em cores para os picos: 1338 cm-1 (laranja), 1375 

cm-1 (amarelo), 1580 cm-1 (azul) e 1609 cm-1 (verde). 

No espectro Raman após a funcionalização, mostrado na figura 2.8b, é observado 

o surgimento de outros picos, próximos à banda G (~ 1580 cm-1),que estão relacionados 

ao PBSE Nessa figura, o pico em 1338 cm-1 (laranja) indica a formação de uma ligação 

sp3 [87]. O pico em 1375 cm-1 (amarelo) está relacionando à desordem introduzida devido 

à hibridização da molécula de PBSE com o grafeno [87].  O pico em 1609 cm- 1 (verde) 

é atribuído ao grupo pireno do PBSE [87,96,97].  

Uma vez que o pico em 1609 cm-1 é atribuído ao PBSE, fizemos um mapeamento 

da intensidade desse pico na região da amostra em torno do grafeno. Na figura 2.9a, 

apresentamos uma imagem de microscopia óptica do grafeno analisado e na figura 2.9b 

apresentamos o mapeamento Raman feito com um filtro para o número de onda de 

1609 cm- 1 Nesse mapeamento, as regiões mais claras/escuras indicam uma maior/menor 

intensidade do sinal. Nessa figura, podemos observar que o PBSE se liga a amostras de 

grafeno mono e multicamadas (regiões claras), mas não ao substrato (região escura), 

como é desejável para um dispositivo imunossensor.  

 

Figura 2.9: (a) Imagem de microscopia óptica da amostra na região do grafeno, após a funcionalização com 

PBSE. (b) Mapeamento Raman da amostra para a frequência de 1609 cm-1. 

Imobilização dos anticorpos: A conjugação entre os anticorpos e o PBSE foi feita 

incubando-se o dispositivo em uma solução de anticorpos em solução tampão fosfato-

salina (PBS, do acrônimo em inglês phosphate buffered saline), com concentração de 

100 μg/mL e pH 7,4, por 20h a 4ºC, em uma câmara úmida [98].  
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Realizamos, então, medidas de microscopia de fluorescência com o intuito de 

verificar a distribuição de anticorpos sobre o grafeno. Primeiro fizemos a marcação dos 

anticorpos utilizando o isotiocianato de fluoresceína (FITC, do acrônimo em inglês 

fluorescein isothiocyanate), que é uma molécula orgânica que se liga ao grupo amina dos 

anticorpos. A fluorescência do FITC apresenta comprimentos de onda de excitação e 

emissão de aproximadamente 495 nm e 520 nm, respectivamente [99]. A marcação dos 

anticorpos é feita com a mistura de três soluções: uma solução de anticorpos em um 

tampão de fosfato salino, com concentração de 2 mg/mL e pH = 7,4; uma solução tampão 

de borato-salino, com pH = 9; uma solução de 1 μg/μL de FITC em dimetilsulfóxido. 

Essa mistura foi incubada, protegida da luz, à 37 ºC, por 90 minutos; o excesso de FITC 

foi removido por filtração em gel [100].  

Na figura 2.10, apresentamos os resultados das medidas de microscopia de 

fluorescência. Nas figuras 2.10a e 2.10b, são mostradas as imagens das amostras de 

grafeno antes da conjugação dos anticorpos, sendo que o PBSE foi imobilizado somente 

sobre o grafeno da figura 2.10b. Nas figuras 2.10c e 2.10d, estão as imagens do sinal da 

fluorescência do FITC. Observamos a ausência de fluorescência no grafeno sem PBSE 

(figura 2.10c), o que indica que sem o PBSE os anticorpos não são imobilizados sobre o 

grafeno. Na figura 2.10d, observamos o sinal de fluorescência do FITC sobre quase todo 

o grafeno, o que indica, em conjunto com o resultado apresentado na figura 2.9b, que não 

só o PBSE como os anticorpos apresentam uma razoável distribuição espacial sobre o 

grafeno. 

 

Figura 2.10: Imagens ópticas de grafenos, antes da incubação dos anticorpos marcados com FITC, (a) sem 

PBSE e (b) com PBSE sobre a superfície do grafeno. (a) Imagens microscópicas do grafeno, após a 

incubação com os anticorpos marcados com FITC, (c) sem PBSE e (d) com PBSE imobilizado sobre a 

superfície do grafeno.  

Passivação: A passivação da superfície tem o objetivo de desativar os grupos éster do 

PBSE que não foram conjugados com anticorpos. Para isso, o dispositivo foi incubado 

em etalonamina (0,1 M, pH = 9,0), durante  1 hora, à temperatura ambiente, Depois, o 
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dispositivo foi incubado em solução de 0,1% de Tween 20, por 1h, à temperatura 

ambiente, para promover a passivação da superfície livre do grafeno [98]. 

Após esses processos o dispositivo de grafeno se torna um imunossensor em que apenas 

os anticorpos podem interagir com agentes externos específicos, garantindo dessa forma, 

um ambiente adequado para a detecção das proteínas de interesse. Na figura 2.11, 

representado o imunossensor desenvolvido, em que o grupo pireno do PBSE (em 

vermelho) se liga ao grafeno e aos anticorpos (em azul) se ligam ao grupo éster do PBSE, 

a etalonamina (em roxo) e o Tween 20 (em verde) passivam, respectivamente, os grupos 

éster do PBSE não conjugados com anticorpos e a superfície livre do grafeno.  

 

Figura 2.11: Esquematização do imunossensor com base em grafeno utilizado nesse estudo. 

 

2.3 Proteínas-Alvo Utilizadas nesse Estudo  
Os biossensores desse estudo buscam detectar as proteínas recombinante da 

Cianovirina-N (rCV-N) [101], Sictovirina (rSVN) [102] e Grifitisina (rGRFT) [103], que 

são lectinas capazes de inibir diferentes estirpes do Vírus da Imunodeficiência Humana 

(HIV), vírus da imunodeficiência símia e outras doenças virais [104]. Estudos 

demonstraram que essas proteínas são candidatas para serem utilizadas como 

microbicidas do do HIV em macacos [105,106]. 

A Cianovirina-N é uma proteína composta por 101 aminoácidos e isolada a partir 

de culturas da cianobactéria Nostoc ellipsosporum, que tem demonstrado a capacidade de 

inibir a entrada em células de vários vírus como HIV [106,107] , SARS-CoV-2 [108] e 

hepatite-C [109] . Cianovirina-N recombinantes (rCV-N) são produzidas em baixa escala 

por colônias de Escherichia coli. Um grupo de pesquisadores da EMBRAPA 

demonstraram a capacidade de produzir a rCV-N em larga escala em sementes de soja 

geneticamente modificadas. Isso representa um resultado notável, pois pode possibilitar 

o uso da rCV-N em escala farmacêutica [110].  

A Sictovirina é uma proteína composta por 95 aminoácidos e isolada a partir de 

culturas da cianobactéria Scytonema varium [111]. A Griftisina é obtida a partir da alga 
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vermelha Griffithsia e é composta por 121 aminoácidos [103,112]. Proteínas 

recombinantes de Sictovirina e Griftisina, também, são obtidas a partir da bactéria 

Escherichia coli [113]. 

As proteínas alvo deste trabalho (rCV-N, rSVN e rGRFT) são capazes de se ligar à 

glicoproteína GP120 do envelope do HIV. O GP120 desempenha o papel de se ligar aos 

linfócitos T CD4, que são as células responsáveis pela coordenação da defesa 

imunológica, e então possibilitam a penetração do HIV nessas células. Uma vez 

infectados, os linfócitos T CD4, ao se replicarem, produzem novos HIV [114]. Portanto, 

a ação da rCV-N, rSVN ou rGRFT é de inibir o ataque celular pelo HIV e a sua 

consequente multiplicação viral.  

As proteínas rCV-N, rSVN e rGRFT e os anticorpos policlonais que utilizamos 

foram produzidos pela Molecular Targets Laboratory, Center for Cancer Research, 

National Cancer Institute, National Institutes of Health, Frederick, MD, USA. A soja 

transgênica, contendo a rCV-N, foi produzida utilizando o método de biobalística 

[104,115]. Esse método consiste em bombardear células alvo com micropartículas de 

ouro ou tungstênio, cobertas com DNA a ser transferido ao núcleo da célula alvo. Se o 

DNA nas micropartículas atingir o núcleo das células, os transgenes podem ser 

incorporados pelos cromossomos hospedeiros e, então, serem incorporados pelo genoma 

da células alvo [116] . As proteínas solúveis total, utilizadas neste estudo, foram isoladas 

de sementes de sojas transgênicas, contendo rCV-N, e da soja não transgênica, que não 

expressam, a rCV-N [104].  

Na literatura os valores indicados para os pontos isoelétricos da Cianovirina-N, 

Sictovirina e Grifitisina são iguais, respectivamente, a 4,47 [117], 7,36 [118] e 5,39 [119]. 

Esses valores indicam que na solução de PBS usadas neste trabalho, com pH = 7,4, as 

três proteínas apresentam cargas negativas.   

Todas as medidas foram realizadas à temperatura ambiente. As soluções utilizadas nos 

experimentos foram: 

• Solução tampão de fosfato salino (PBS, acrônimo do inglês. phosphate saline 

buffer), na concentração de 1M, com pH = 7,4. 

• rCV-N: solução em PBS, em concentrações iguais a 10 pg/mL, 100 pg/mL, 

400 pg/mL, 700 pg/mL, 1 ng/mL e 10 ng/mL. 

• rSVN: solução em PBS, em concentrações iguais a, 10 pg/mL, 100 pg/mL, 

400 pg/mL, 700 pg/mL, 1 ng/mL, 5 ng/mL e 10 ng/mL. 

• GRFT: solução em PBS, em concentrações iguais a 10 pg/mL, 100 pg/mL, 

400 pg/mL, 700 pg/mL, 1 ng/mL, 5 ng/mL e 10 ng/mL. 

• Proteínas solúveis total, originárias de soja expressando rCV-N e de soja sem 

expressar rCV-N.  

•  

2.4 Soluções Biológicas Complexas Utilizadas neste Estudo 
A partir das sementes de soja transgênicas desenvolvidas pelo grupo da 

EMBRAPA, foram obtidas soluções biológicas complexas contendo baixa concentração 

da rCV-N, entre uma gama de outras proteínas provenientes naturalmente da semente de 

soja [120]. Os Extratos Totais de Proteínas das sementes de soja foram obtidos por 
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processo mecânico que consistiu em macerar aproximadamente 1 grama de semente de 

soja, expressando rCV-N, em 5 mL de solução de PBS, por aproximadamente 1 minuto. 

Em seguida, essa solução foi centrifugada a 10.000 rpm por 5 minutos e, então, o 

sobrenadante foi coletado. Essa solução coletada denominaremos Extrato Total de 

Proteínas + rCV-N (ETP+). Uma solução controle foi obtida de forma análoga, mas a 

partir de sementes de soja que não expressam a rCV-N, aqui denominada Extrato Total 

de Proteínas Controle (ETPC).    

Além dos extratos totais de proteínas, foram produzidos extratos semi-purificados 

provenientes das sementes de soja expressando e não expressando a rCV-N. Esses 

extratos foram produzidos a partir de extratos totais de proteínas e foram semi-purificados 

pela técnica de cromatografia de filtração em gel [121], com a objetivo de remover a 

maior parte de outras proteínas. Essas soluções semi-purificadas foram denominadas 

Extrato Semi-purificado de Proteínas + rCV-N (ESP+) e Extrato Semi-purificado de 

Proteínas Controle (ESPC), provenientes, respectivamente, dos extratos ETP+ e ETPC.  

 

2.5 Lista de Dispositivos Utilizados neste Estudo 
Na tabela 2.,1 listamos os dispositivos utilizados neste estudo. Todos os 

dispositivos foram desenvolvidos como apresentado na seção 2.1 e funcionalizados como 

descrito na seção 2.2, utilizando os anticorpos das proteínas alvo apresentadas na seção 

2.3.  

Nas colunas Nome do Dispositivo, é feita a nomenclatura dos dispositivos de acordo 

com a proteína-alvo presente na solução utilizada na medida em que o dispositivo foi 

utilizado. Sendo assim, os dispositivos P foram funcionalizados, mas durante as medições 

não foram colocados em contato com proteínas-alvo, apenas com a solução de PBS, os 

dispositivos C, S e G foram funcionalizados com anticorpos policlonais das proteínas 

rCV-N, rSVN e GRFT, respectivamente. Deste modo, os dispositivos C, S e G são 

imunossensores específicos, respectivamente, das proteínas rCV-N, rSVN e GRFT, como 

indicado nas colunas Proteína-Alvo.  

Tabela 2.1: Lista de dispositivos utilizados nesse estudo. 

Nome do Dispositivo Proteína-Alvo  Nome do Dispositivo Proteína-Alvo 

Dispositivo P1 PBS  Dispositivo S5 rSV-N 

Dispositivo P2 PBS  Dispositivo C3 rCV-N 

Dispositivo C1 rCV-N  Dispositivo C4 rCV-N 

Dispositivo C2 rCV-N  Dispositivo C5 rCV-N 

Dispositivo S1 rSV-N  Dispositivo C6 rCV-N 

Dispositivo G1 rGRFT  Dispositivo C7 rCV-N 

Dispositivo G2 rGRFT  Dispositivo C8 rCV-N 

Dispositivo P3 PBS  Dispositivo C9 rCV-N 

Dispositivo S2 rSV-N  Dispositivo  C10 rCV-N 

Dispositivo S3 rSV-N  Dispositivo C11 rCV-N 

Dispositivo S4 rSV-N   
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3 Caracterização de Dispositivos Imunossensores 
 

 Neste capítulo, apresentaremos os métodos de medição utilizados para 

caracterizar e avaliar o funcionamento de um imunossensor com base em grafeno. Serão 

avaliados a existência de eventuais correntes paralelas ao canal de condução do grafeno, 

a seletividade do imunossensor para a proteína alvo e a influência ou não das dimensões 

do dispositivo. 

3.1 Montagem Experimental 
Temos o intuito de observar a mudança na resistência elétrica do grafeno quando 

este estiver em contato com soluções contendo diferentes concentrações das proteínas-

alvo deste trabalho e, também, quando aplicarmos uma tensão elétrica entre o grafeno e 

um eletrodo em contato com a solução. Para isso, fizemos uma montagem experimental 

como esquematizada na figura 3.1, para determinar a resistência do dispositivo. 

 

Figura 3.1: Esquematização da montagem experimental para as medidas realizadas neste estudo. Na figura, 

a rede hexagonal representa o grafeno sobre o Substrato de SiO2/Si, em azul é representada a solução sobre 

o grafeno com os contatos de ouro (região amarela).  

Nessas medições, utilizamos um amplificador lock-in para medidas AC, com 

frequência ajustada para 13,3 Hz e com amplitude de 1,0 V. Como a resistência do 

dispositivo de grafeno é da ordem de 1 kΩ, colocamos um resistor de 10 MΩ em série 

com ele para garantir uma corrente, I, constante de 100 nA. A diferença de potencial, V, 

entre dois pontos do dispositivo é medida com o amplificador lock-in no modo diferencial 

e a resistência do dispositivo é determinada por: R = V/I. Por intermédio de um fio de 

ouro, uma tensão de porta superior é aplicada por meio de uma fonte Keithley 230, e um 

resistor de 50 MΩ ligado em série, que serve como uma proteção do dispositivo, caso a 

rigidez dielétrica da solução seja rompida. Em todas as medidas, a constante de tempo do 

amplificador lock-in foi de 300 ms e o tempo de aquisição para cada ponto foi de 1s.  



 
37 Medidas da Resistência Elétrica em Função da Tensão de Porta Superior 

 

3.2 Medidas da Resistência Elétrica em Função da Tensão de 

Porta Superior 
 Para caracterizar dispositivos de grafeno como um transdutor, realizamos medidas 

de resistência elétrica em função da tensão de porta superior utilizando a solução de PBS 

como o eletrólito. Utilizando a montagem experimental mostrada na figura 3.1, foi 

variada a tensão de porta superior (Vtg) que, como descrito na subseção 1.3, controla a 

quantidade de portadores de carga no grafeno, implicando na mudança da resistência 

elétrica do dispositivo P1. Na figura 3.2, apresentamos o resultado de R versus Vtg, onde 

podemos observar que para Vtg = 0 V a condução no grafeno se dá por buracos, uma vez 

que o ponto de neutralidade de carga ocorre em V*
tg ~ 2,9 V. Em Vtg = 2,83 V atinge-se o 

ponto de neutralidade de carga e com o aumento de Vtg a condução no grafeno passa a ser 

por elétrons. Esse resultado demonstra que mesmo após a funcionalização é possível 

controlar a quantidade de portadores de carga no grafeno. Desta forma, o grafeno se 

qualifica para ser utilizado como um transdutor. 

 

Figura 3.2: Caracterização de um dispositivo à base de grafeno, relação entre a resistência e a tensão de 

gate (Vtg). Na inserção, a relação entre a corrente de fuga e Vtg, a linha vermelha indica os valores para a 

fuga total da corrente. 

Juntamente com medição da resistência, medimos também a corrente entre o 

grafeno e o terminal da porta superior, denominada corrente de fuga, o resultado obtido 

está mostrado na inserção da figura 3.2. Se a rigidez dielétrica da solução fosse rompida, 

a solução se tornaria condutora e a única resistência elétrica entre o grafeno e o terminal 

da porta superior seria a de 50 MΩ, neste caso, e o valor da corrente de fuga seria o que 
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está indicado pela linha vermelha. Podemos observar que o valor da corrente de fuga é 

sempre muito menor que o valor para fuga total.  

3.3 Efeitos da Funcionalização sobre o Grafeno 
Com o intuito de avaliar o efeito dos componentes da funcionalização sobre as 

propriedades eletrônicas do grafeno, realizamos medidas da resistência em função da 

tensão de porta superior entre as etapas de funcionalização do dispositivo P2. O resultado 

obtido de R versus Vtg é apresentado é na figura 3.3, onde observamos um deslocamento 

para maiores valores de Vtg da curva após a ligação do grafeno com o PBSE (curva 

vermelha), indicando uma dopagem tipo p pelo PBSE, corroborando com o resultado 

apresentado na seção 2.2. As etapas de incorporação dos anticorpos, negativamente 

carregados (curva ) e a passivação do dispositivo com etalonamina, contendo o radical 

amino NH2, e Tween 20 (curva azul), também, induzem carga positivas no grafeno [122].  

 

Figura 3.3: Resistência versus tensão de porta superior (Vtg) para o dispositivo antes do início da 

funcionalização (curva preta), após a incubação do dispositivo com PBSE (curva vermelha), após 

incorporação dos anticorpos (curva verde) e após a passivação do dispositivo (curva azul).  

3.4 Seletividade do Imunossensor de Grafeno 
Utilizando dispositivos previamente funcionalizados como descrito na seção 2.2, 

realizamos medidas da resistência elétrica do dispositivo em contato com soluções de 

diferentes concentrações da proteína alvo. Essas medidas objetivam avaliar se há variação 

na resistência elétrica do dispositivo funcionalizado quando em contato com essas 

soluções e se ele é seletivo à proteína alvo ao gerar tais variações.     

Inicialmente, sobre um imunossensor, previamente funcionalizado para detectar 

rCV-N, foi injetada 2 µL da solução de PBS, enquanto a resistência elétrica do dispositivo 

era medida como descrito na seção 3.1. Depois de a resistência elétrica se estabilizar, 2 

µL de uma solução de 10 ng/mL de rSVN, proteína não específica ao imunossensor, foi 

injetada sobre o dispositivo. Esse volume de solução foi suficiente para cobrir toda a 

região do grafeno e dos contatos elétricos. Como mostrado na figura 3.4a, não foram 
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observadas mudanças significativas na resistência elétrica do dispositivo C1, entre essas 

duas etapas, mesmo após 3 minutos.  

Em seguida, foi adicionada 2 µL de uma solução de rCV-N de 0,01 ng/mL sobre o 

imunossensor, o que produziu uma redução abrupta na resistência elétrica do dispositivo. 

Essa variação é devida à conjugação da proteína rCV-N, negativamente carregada em 

solução de PBS, com os anticorpos imobilizados sobre a superfície do imunossensor, 

induzindo, assim, cargas positivas no grafeno, em um processo como descrito na 

seção 1.3. 

Esses procedimentos e medidas foram repetidos para o dispositivo C1, no qual foi 

utilizada a proteína rGRFT no lugar da rSVN. O resultado está mostrado na figura 3.4b, 

em que observamos que a presença da rGRFT na solução sobre o imunossensor de rCV-N 

não gerou mudança significativa na resistência elétrica do dispositivo, enquanto a 

presença da proteína alvo resulta em significativa redução na resistência elétrica do 

dispositivo. Essa redução, também, é atribuída à uma indução de cargas positivas no 

grafeno devido à interação entre os anticorpos e a rCV-N, negativamente carregada. 

 

Figura 3.4: Resistência versus tempo para um imunossensor em contato com soluções de a) PBS, rSVN e 

rCV-N e b) PBS, rGRFT e rCV-N. As faixas em tons de cinza correspondem a cada solução em contato 

com o dispositivo. 

Testes de seletividade também foram realizados para imunossensores de rSVN e 

rGRFT e os resultados estão mostrados nas figuras 3.5a e 3.5b, respectivamente, onde 

observamos que mudanças significativas na resistência elétrica dos dispositivos, S1 e G1, 

acontecem somente na presença de soluções contendo as respectivas proteínas alvo do 

imunossensor. A interação entre os anticorpos imobilizados sobre o grafeno e as 

proteínas-alvo, de cada imunossensor, produziram mudanças nas resistências que são 

entre 4,5 e 30 vezes maiores que a mudança produzida por soluções que contêm proteínas 

diferentes da proteína-alvo. Esses resultados indicam que imunossensores com base em 

grafeno são muito seletivos à proteína alvo.  



 
40 Influência das Dimensões do Dispositivo sobre a Sensibilidade do Imunossensor 

 

Figura 3.5: Resistência versus tempo para um a) imunossensor de rSVN em contato com soluções de PBS, 

rCV-N e rSVN e b) imunossensor de rGRFT em contato com soluções de PBS, rCV-N, rSVN e rGRFT. 

As faixas em tons de cinza correspondem a cada solução em contato com o dispositivo. 

 As mudanças na resistência observadas para proteínas não específicas são 

provavelmente devidas à existência de regiões do grafeno que não foram totalmente 

passivadas pela solução de Tween 20 e/ou à existência de moléculas de PBSE não 

desativadas pela etalonamina. Pequenos sinais devido às proteínas não específicas à 

imunossensores foram também observados em outros estudos [42,50,51].  

 

3.5 Influência das Dimensões do Dispositivo sobre a 

Sensibilidade do Imunossensor 
 A técnica de clivagem micromecânica, utilizada para a obtenção das amostras de 

grafeno desse estudo e descrita na subseção 2.1, não permite ter controle sobre o formato 

dos flocos de grafeno obtidos. Para comparar os resultados de medições feitas em 

diferentes dispositivos, foi avaliada a dependência da variação da resistência elétrica com 

as dimensões da amostra de grafeno.  

 Utilizando o dispositivo G2 configurado com geometria de ponte Hall, 

apresentado na figura 3.6, medimos a resistência do imunossensor, para duas regiões 

diferentes, enquanto variávamos a concentração da solução sobre o dispositivo. Nessa 

medição, a corrente elétrica fluiu entre os terminais D e E e resistência elétrica foi medida, 

simultaneamente entre os terminais A e B (região 1) e entre os terminais B e C (região 2). 

A região 1 (destacada em vermelho) é cerca de 1,3 vezes maior que a região 2 (destacada 

em preto). 
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Figura 3.6: Dispositivo G1 utilizado no estudo sobre a geometria do dispositivo. Destacado em vermelho a 

região 1, em que a resistência foi medida entre os terminais A e B. A região 2 está destacada em preto, 

sendo que a resistência foi medida entre os terminais B e C. Uma corrente de 100 nA passava entre os 

terminais D e E. 

Nesse estudo utilizamos o imunossensor de rGRFT, com tensões de porta inferior 

e de porta superior fixas, respectivamente, em 0V e 1,2 V. Inicialmente sobre o 

dispositivo foi colocada uma solução de PBS, de forma a cobrir todos os terminais 

elétricos. Depois que a resistência se estabilizou, 2 µL de uma solução de 0,01 ng/mL de 

rGRFT foi injetada sobre o imunossensor. Esse procedimento foi repetido para soluções 

com diferentes concentrações de rGRFT, ou seja, depois que a resistência se estabilizava, 

era adicionado sobre o dispositivo uma nova solução de rGRFT, com concentração 

crescente. O resultado obtido é apresentado na figura 3.7a. Nessa figura, observamos que 

o aumento da concentração de rGRFT em cada solução adicionada sobre o grafeno, 

produzia uma diminuição na resistência medida para cada região.  

 

Figura 3.7: (a) Resistência versus tempo para duas regiões de um imunossensor de rGRFT. (b) Desvio 

percentual da resistência para cada concentração, ambas as regiões apresentam os mesmos valores.  
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Embora os dispositivos de grafeno que têm diferentes distâncias entre os contatos 

apresentem, como esperado, resistências diferentes, é importante analisar a variação 

relativa nos valores resistência para cada concentração de proteína alvo colocada sobre   

o dispositivo. Para isso calculamos o desvio percentual, 𝛥𝑅 = 100
𝑅𝑃𝐵𝑆−𝑅𝑟𝐺𝑅𝐹𝑇

𝑅𝑃𝐵𝑆
, do valor 

da resistência em cada platô em relação ao valor medido com o dispositivo em contato com 

a solução de PBS. Os desvios para as duas regiões são apresentados na figura 3.7b. Esses 

resultados mostram que os desvios percentuais para cada concentração não dependem da 

dimensão do grafeno e que, portanto, esse valor que deve ser utilizado para um biossensor 

baseado em grafeno. 
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4 Funcionamento de um Imunossensor com 

base em Grafeno 
 

Neste capítulo, avaliaremos o modelo teórico, proposto na seção 1.3, para o 

funcionamento de um imunossensor com base em grafeno. Esse modelo se baseia na 

mudança da distribuição de cargas elétricas na proximidade do transdutor que, 

consequentemente, altera a sua densidade de cargas. Esse é um efeito basicamente 

capacitivo. A partir da equação (1.15), obteremos os valores para a capacitância total do 

ISFET, a densidade de portadores de carga no grafeno e o valor de tensão referente ao 

ponto de neutralidade de carga no grafeno. Apresentaremos, também, medidas de efeito 

Hall que possibilitam validar o modelo proposto na seção 1.3. Por fim, compararemos as 

duas metodologias de medidas para um imunossensor, propostas na seção 1.4. 

4.1 Condutividade versus Tensão de Porta Superior  
Utilizando a montagem experimental descrita na seção 3.1, medimos a resistência 

elétrica R = V/I dos dispositivos e determinamos a condutividade elétrica 𝜎 =  
𝐿

𝑊

1

𝑅
 dos 

dispositivos, em que L é a distância entre os terminais em que foi medida a diferença de 

potencial V, e W é a largura do canal de condução do dispositivo. 

Na figura 4.1, apresentamos os resultados obtidos (pontos), para a condutividade 

elétrica dos dispositivos de grafeno em função da tensão de porta superior Vtg, para o 

dispositivo P3 em contato com uma solução de PBS. Notamos, nessa figura, que a 

condutividade diminui para tgV  <  0,62 V e aumenta para tgV  > 0,62 V. Nota-se que o 

ponto de neutralidade 
*

tgV  ~ 0,62V > 0, indicando que, na presença da solução de PBS, o 

grafeno possui uma dopagem tipo p.  
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Figura 4.1: Condutividade versus tensão de porta superior para o dispositivo P3 com uma solução de PBS. 

As linhas contínuas são os ajustes da equação (1.15) no ramo dos buracos (curva azul) e no ramo dos 

elétrons (curva vermelha). 

Com o intuito de se obter valores que possibilitem caracterizar o imunossensor, 

foi feito o ajuste por mínimos quadrados da equação (1.15) com os dados mostrados na 

figura 4.1. Nesse ajuste, os parâmetros ajustados foram: a mobilidade eletrônica  , a 

densidade intrínseca de portadores 0n , e a capacitância geométrica DC do eletrólito. 

Como se pode observar na figura 4.1, existe uma assimetria entre a condutividade por 

buracos (Vtg < 0,62V) e a condutividade por elétrons (Vtg > 0,62 V),  que também foi 

observada em outros estudos e é justificada pelo acúmulo de cargas sob os contatos 

elétricos [123–125]. Devido a essa assimetria a equação (1.15) foi ajustada 

separadamente para a condutividade por buracos e por elétrons. Na figura 4.1, as linhas 

são os ajustes da equação (1.15) para buracos (curva azul) e elétrons (curva vermelha). 

Os valores obtidos para  , 0n  e DC  de cada ajuste estão mostrados na tabela 4.1.  

Tabela 4.1: Valores dos parâmetros obtidos para o ajuste das curvas mostradas na Fig. 4.1. 

 Buracos Elétrons 

  (cm² V-1 s-1) (7,3 ± 0,2) x 10² (3,2 ± 0,7) x 10² 

0n  (cm-2) (6,9 ± 0,5) x 10¹² (6,9 ± 0,5) x 10¹² 

DC  (μF cm-2) 9,3 ± 0,3 9,1 ± 0,3 

 

4.2 Medidas de Condutividade sob Campo Magnético  
 Com o objetivo de validar o modelo proposto para a condutividade de um ISFET 

com base em grafeno, foram realizadas medidas do efeito Hall para determinar os valores 

de   , 0n  e DC . Essas medidas foram feitas com o dispositivo P3 (figura 4.2a) a cerca de 

1 cm de um ímã de neodímio, onde a intensidade do campo magnético medida foi B = 

0,76 T. Com uma corrente elétrica I do contato 1 para o 2, medimos a tensão Hall entre 

os contatos 3 e 4. Na figura 4.2b, são apresentados os resultados da tensão Hall VH em 

função da corrente elétrica I no canal de condução, para o dispositivo seco (quadrados 

pretos) e com PBS em contato com o grafeno (quadrados vermelhos). 
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Figura 4.2: (a) Dispositivo P3 utilizado nas medidas de Efeito Hall com a indicação do campo magnético B 

orientado para fora do plano da página. (b)Tensão Hall em função da corrente elétrica, no canal de 

condução, com o dispositivo seco (pontos vermelhos) e em contato com a solução de PBS (pontos pretos). 

As retas e as equações mostradas são resultados dos ajustes lineares dos valores experimentais. 

 Os ajustes lineares apresentados na figura 4.2b possibilitam determinar a 

densidade intrínseca de portadores de carga do grafeno, por meio da equação 

 

 𝑉𝐻 = −
𝐵

𝑛𝑒
𝐼 (1.17) 

 

em que e é a carga elétrica elementar e B é a intensidade do campo magnético. A partir 

da inclinação das retas vermelha e preta foi possível determinar a densidade de portadores 

quando a tensão de porta superior é nula ( tgV = 0 V) para o dispositivo seco e para o 

dispositivo em contato com PBS, respectivamente. Os valores obtidos foram: 

n(Vtg = 0 V) = 2,047 x 1013 cm-2
, para o dispositivo seco e n(Vtg = 0 V) = 5,44 x 1013 cm-2

 

para o dispositivo em contato com a solução de PBS. 

   Em seguida, com a solução de PBS sobre o dispositivo, a corrente elétrica entre 

os contatos 1 e 2 foi fixada em 100 nA e foram medidas, simultaneamente, a tensão Hall 

entre os terminais 3 e 4, e a tensão entre os terminais 5 e 6, enquanto variava-se a tensão 

de porta superior tgV . Na figura 4.3a, apresentamos o coeficiente Hall, RH = VH/IB em 

função de tensão tgV . A relação entre RH e n é dada por  

 𝑅𝐻 = −
1

𝑛𝑒
 . (1.18) 
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 Com essa equação, calculamos a densidade de portadores de carga no grafeno em 

função da tensão de porta superior aplicada com o dispositivo coberto com a solução de 

PBS. O resultado é apresentado (pontos pretos) na figura 4.3b. Nessa figura, 

apresentamos, também, a condutividade (pontos azuis) do dispositivo. Como esperado, 

observa-se que quanto menor o módulo da densidade portadores de carga, menor é a 

condutividade do dispositivo. O alto valor para a densidade de portadores de cargas 

também foi observado em outros ISFET com base em grafeno [126,127]. 

 

Figura 4.3: (a) Coeficiente Hall em função da tensão de porta superior. (b) Densidade de portadores de 

carga (pontos pretos) e condutividade em função da tensão de porta superior (pontos azuis). 

 Pelo modelo de Drude, a condutividade é dada por ne = ; portanto, a partir 

dos resultados da figura 4.3b podemos determinar o valor da mobilidade eletrônica de 

buracos e elétrons no dispositivo.  

Na figura 4.4, apresentamos os resultados de ajustes lineares de  x n, como 

sugere o modelo de Drude. Com base nesses ajustes, determinamos a mobilidade para 

elétrons 𝜇𝐸 = (178 ± 1)
𝑐𝑚2

𝑉𝑠
 e para buracos 𝜇𝐵 =   (510 ± 10)

𝑐𝑚2

𝑉𝑠
 . 
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Figura 4.4: Condutividade em função da densidade de portadores de grafeno. As retas azul e vermelha são 

ajuste lineares para o ramo dos buracos e dos elétrons, respectivamente.     

A partir da equação (1.12) notamos que a condutividade é mínima ( = min ) 

quando a densidade de portadores induzida pela tensão de porta superior é nula e esse 

valor corresponde à densidade de portadores intrínseca n0. A partir da figura 4.4, 

determinamos que a densidade de portadores intrínseca do dispositivo é 

n0 = 5,67 x 1012 cm-2
. 

Quanto maior o valor da tensão de porta superior, mais o segundo termo da 

equação 1.13 irá prevalecer diante do primeiro. Desta forma, a partir dos dados da figura 

4.3b, é possível determinar o valor da capacitância do dispositivo por meio de ajustes 

lineares nos limites da curva n x Vtg  (-1,4 V ≤ Vtg ≤ -0,8 V e 2,0 V  ≤ Vtg ≤ 2,6 V)  .  
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Figura 4.5: Densidade de portadores no grafeno em função da tensão de porta superior. As retas azul e 

vermelha são ajuste lineares para o ramo dos buracos e dos elétrons, respectivamente. 

Na figura 4.5, apresentamos a curva n x Vtg com os ajustes lineares para elétrons 

(reta vermelha) e para buracos (reta azul). A partir dos ajustes lineares, obtivemos a 

capacitância geométrica para elétrons 𝐶𝐷𝐸  =  (10,74 ±  0,05) 
𝜇𝐹

𝑐𝑚2 e para buracos 

𝐶𝐷𝐵 =  (8,1 ±  0,4) 
𝜇𝐹

𝑐𝑚2 . 

 Com essa figura, é possível determinar que para Vtg = 0 V a condução se dá por 

buracos e que a densidade de portadores de carga é n (Vtg = 0 V) = 3,42 x 1013 cm-2. Esse 

valor é comparável ao obtido a partir dos resultados da figura 4.3, n (Vtg = 0 V) = 5,44 x 

1013 cm-2.  

Tabela 4.2: Comparação entre os valores obtidos via modelo e via medidas do efeito Hall. 

 Buracos Elétrons 

 Modelo Efeito Hall Modelo  Efeito Hall 

  (cm² V-1 s-1) (7,3 ± 0,2) x 10² (5,1 ± 0,1) x 10² (3,2 ± 0,7) x 10² (1,78 ± 0,01) x 10² 

0n  (10¹² cm-2) 6,9 ± 0,5 5,6 ± 0,5 6,9 ± 0,5 5,6 ± 0,5 

DC  (μF cm-2) 9,3 ± 0,3 8,1 ± 0,4 9,1 ± 0,3 10,74 ± 0,05 

 

Na tabela 4.2 comparamos os valores obtidos diretamente pelas medidas de efeito 

Hall e os valores obtidos por meio do ajuste da equação (1.15) aos dados experimentais.  

Podemos observar que os valores obtidos pelas duas metodologias são da mesma ordem 
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de grandeza. Diante das suposições e aproximações feitas na seção 1.3, onde o modelo 

foi proposto, podemos assumir que os valores obtidos a partir do ajuste da equação (1.15) 

representam bem a realidade do dispositivo e essa equação pode fornecer valores que 

possibilitam entender o funcionamento de um imunossensor com base em grafeno. 

 

4.3 Medidas de Varredura de Porta Superior de um 

Dispositivo Imunossensor  
  Foram realizadas medidas da condutividade do dispositivo S2 em função da tensão 

de porta superior com soluções de rSVN em diferentes concentrações. Como discutido na 

seção 1.4, acredita-se que a variação da capacitância do eletrólito é a responsável pela 

mudança na densidade de cargas no grafeno e uma consequente alteração na 

condutividade do imunossensor com base no grafeno. Desta forma, a partir dos resultados 

da condutividade em função da tensão de porta superiorcom a solução de PBS como meio 

dielétrico, estimamos os valores das mobilidades eletrônicas dos elétrons e dos buracos e 

assumimos que esses valores não variam com a concentração de rSVN na solução em 

contato com o dispositivo. Assim como na seção 4.1, foram feitos ajustes para o ramo dos 

buracos, Vtg < V*
tg, e para o ramo dos elétrons, Vtg > V*

tg. 

 

Figura 4.6: Condutividade versus tensão de porta superior em uma solução de PBS. As linhas contínuas são 

os ajustes da equação (1.15) no ramo dos buracos (curva azul) e no ramo dos elétrons (curva vermelha). 

Na figura 4.6, apresentamos os resultados obtidos com o dispositivo em contato 

com uma solução de PBS (pH = 7,4). Ajustando a equação (1.15) a esse resultado 

obtivemos os valores da mobilidade eletrônica, da densidade intrínseca de portadores de 

carga e a capacitância do ISFET, mostrados na tabela 4.3. 
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Tabela 4.3: Valores obtidos para o imunossensor em contato com a solução de PBS.  

 Buracos Elétrons 

  (cm² V-1 s-1) (1,3 ± 0,4) x 10² (0,8 ± 0,1) x 10² 

0n  (cm-2) (1,68 ± 0,05) x 1013 (1,72 ± 0,03) x 1013 

DC  (μF cm-2) 12,8 ± 0,6 13,5 ± 0,3 

 

Na figura 4.7, apresentamos as medidas da condutividade desse imunossensor em 

função da tensão de porta superior enquanto o dispositivo estava em contato com soluções 

com diferentes concentrações de rSVN. Para cada curva de σ x Vtg ajustamos a 

equação (1.15) para a condutividade de elétrons (curvas em vermelho) e de buracos 

(curvas em azul). Nesses ajustes, os valores das mobilidades eletrônicas foram mantidos 

constantes e iguais aos apresentados na tabela 4.3.Os parâmetros a serem determinados 

foram a densidade intrínseca de portadores de carga e a capacitância do ISFET.    

Figura 4.7: Condutividade versus tensão de porta superior em uma solução contendo rSVN nas 

concentrações de (a) 0,01 ng/mL, (b) 0,1 ng/mL, (c) 0,4 ng/mL, (d) 0,7 ng/mL, (e) 1 ng/mL e (f) 10 ng/mL. 

Em todos os gráficos as linhas contínuas são os ajustes da equação (1.15) no ramo dos buracos (curva azul) 

e no ramo dos elétrons (curva vermelha). 

Dos 14 ajustes realizados, o que apresentou o menor valor para o coeficiente de 

determinação (R2 = 0,996) foi o ajuste para elétrons com concentração de de rSVN de 0,4 

ng/ml (curva vermelha da figura 4.7c). Desta forma, podemos assumir que o modelo 

descreve bem os dados experimentais.  

 Na figura 4.8 apresentamos os valores obtidos para a densidade intrínseca de 

portadores de carga obtida pelo ajuste da condutividade por elétrons (pontos em 

vermelho) e por buracos (pontos em azul), em função do logaritmo da concentração de 

rSVN. A reta horizontal indica o valor médio n0 = (1,68 ± 0,09) x 1013 cm- 2. Diante desse 

resultado, é razoável assumir que a densidade intrínseca de portadores no grafeno é 
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mantida constante mesmo aumentando a concentração de rSVN na solução em contato 

com o dispositivo.  

 

Figura 4.8: Densidade intrínseca de portadores, no grafeno, em função da concentração de rSVN. A linha 

horizontal representa o valor médio de n0 dos 12 valores obtidos dos ajustes da figura 4.7. 

Nas figuras 4.9a e 4.9b, apresentamos os valores para a capacitância geométrica 

obtida a partir do ajuste para o ramo dos buracos e elétrons, respectivamente. Notamos 

que em ambos os casos, um aumento na concentração de rSVN implica em uma queda 

no valor da capacitância do ISFET.  

 

Figura 4.9: Valores da capacitância geométrica, obtidas dos ajustes, em função da concentração de rSVN. 

Em (a) são valores obtidos do ramo dos elétrons e (b) a partir do ramo dos buracos.   

Esse resultado pode ser justificado pelo fato que na proximidade dos anticorpos 

de rSVN, negativamente carregados, há íons positivamente carregados, como 

esquematizado na figura 4.10a. Ao ocorrer a interação entre o anticorpo e a proteína alvo, 

haverá uma redistribuição de cargas na proximidade dos anticorpos, o que acarretará na 

expansão da camada alvo, como representado na figura 4.10b. Note que a expansão da 
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camada alvo (d2 > d1) implicará na diminuição da capacitância de Donnan, CDON, uma 

vez que a capacitância por unidade de área é inversamente proporcional à dimensão do 

capacitor . Pela equação 1.16, a diminuição da capacitância de Donnan implica na 

diminuição da capacitância total do ISFET.  Desta forma, o aumento da concentração da 

proteína alvo na solução em contato com o dispositivo implicará na diminuição da 

capacitância do ISFET, como observado nos resultados experimentais da figura 4.9. 

 

 

Figura 4.10: Esquema representando o aumento de comprimento da camada alvo de um imunossensor 

devido à detecção da proteína alvo (estruturas em lilás) pelos anticorpos (estruturas em verde). Em (a) a 

camada alvo tem comprimento d1, enquanto em (b) esse comprimento aumenta para d2. 

Na figura 4.11, apresentamos a relação entre a tensão de Dirac e a concentração 

de rSVN. O aumento da tensão de Dirac V*
tg com a concentração de rSVN na solução em 

contato com o dispositivo, indica que o grafeno apresenta uma dopagem do tipo p devido 

à interação anticorpo-antígeno na solução sobre o dispositivo.  

 

Figura 4.11: Tensão de Dirac em função da concentração de rSVN. 
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 Os resultados das figuras 4.9 e 4.11 são correlacionados pois, uma vez que a 

densidade intrínseca de portadores é constante, a diminuição da capacitância do ISFET 

acarreta na diminuição da capacidade da solução de induzir cargas no grafeno. Isso leva 

à necessidade de um maior valor de tensão de porta superior para atingir o ponto de 

neutralidade de cargas. 

 Para um biossensor que utiliza a tensão de Dirac como parâmetro de análise, é 

possível obter uma curva de calibração a partir do resultado da figura 4.11. Para isso, 

calculamos o desvio relativo do valor da tensão de Dirac do dispositivo em contato com 

a solução de rSVN, em relação ao valor medido com o dispositivo em contato com a 

solução de PBS, dado por 

* *

* *

PBS rSVN

V

PBS

V V

V

−
 = . Esse desvio em função do logaritmo da 

concentração de rSVN é apresentado na figura 4.12, onde verificamos um comportamento 

linear para valores entre 0,01 ng/mL e 1 ng/mL. A curva vermelha é o resultado do ajuste 

linear aos dados experimentais dado por ∆V*=(17,7 ± 0,6) + (6,4 ± 0,6) log([rSVN]), com 

um coeficiente de determinação R2 = 0,966.  

 

Figura 4.12: Desvio percentual da tensão de Dirac em função do logaritmo na base 10 da concentração de 

rSVN. A reta vermelha representa o ajuste linear aos dados experimentais. 

A partir desse ajuste podemos determinar o valor CL do limite de detecção do 

imunossensor de rSVN como o valor da concentração de rSV-N para que o desvio 

∆V* seja igual a três vezes o desvio padrão  da tensão de Dirac referente à solução de 

PBS [128]. Para essas medidas,  = 0,22%, o que resulta em um limite de detecção CL ≈ 

2,18 pg/mL. 
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4.4 Análise de um Imunossensor Vtg fixo 
 A segunda metodologia, proposta na seção 1.4, para o funcionamento de um 

imunossensor com base em grafeno, consiste em fixar a tensão de porta superior do ISFET 

e medir a resistência do dispositivo para diferentes concentrações da proteína alvo em 

interação com o imunossensor. 

Os resultados apresentados na figura 4.9 mostram que o aumento da concentração 

da proteína rSVN, na solução em contato com o dispositivo, leva à diminuição no valor 

da capacitância geométrica do ISFET. Consequentemente, para um valor fixo de tensão 

de porta superior, a densidade de cargas induzidas no grafeno irá diminuir. Essa 

diminuição resultará no aumento da condutividade para a condução por elétrons ou por 

buracos. Nessa seção, iremos apresentar os resultados em função da variação da 

resistência elétrica dos dispositivos. Como a resistência elétrica é inversamente 

proporcional à condutividade, espera-se que o aumento da concentração de rSVN resulte 

em uma diminuição no valor da resistência elétrica do dispositivo.   

Para determinada a tensão porta superior a ser fixada, fizemos uma varredura de 

Vtg com a solução de PBS em contato com o dispositivo S3. O resultado obtido está 

apresentado na figura 4.13.  

 

Figura 4.13: Resistência elétrica do grafeno em função da tensão de porta superior, Vtg, utilizando uma 

solução de PBS como meio dielétrico. 

 Essas medidas foram realizadas com a tensão de porta inferior, bgV = 0 V. Diante 

desse resultado a tensão de porta superior, 𝑉𝑡𝑔 = 1,0 𝑉 foi escolhida como o valor a ser 

fixado no restante do experimento, pois corresponde ao ponto de maior inclinação da 

curva R x Vtg.   
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 Com as tensões de porta superior e porta inferior fixadas em 1,0 V e 0 V, 

respectivamente, medimos a resistência elétrica do dispositivo enquanto variamos a 

concentração da proteína de rSVN em contato com ele. Na figura 4.14, apresentamos a 

os valores desta resistência em função do tempo; as setas na figura indicam o instante em 

que a concentração de rSVN na solução sobre o dispositivo foi alterada. Uma solução 

com concentração diferente era adicionada somente depois da resistência elétrica do 

dispositivo ficar estável. Como esperado, para uma dopagem tipo p, observa-se que a 

resistência do dispositivo diminui com o aumento da concentração de rSVN  

 

Figura 4.14: Variação da resistência com o tempo, as setas azuis indicam os instantes em que uma nova 

concentração de rSVN foi colocado sobre o dispositivo.  

Na figura 4.15, apresentamos o valor médio da resistência elétrica do dispositivo 

S3 quando em contato com cada solução de rSVN, onde observamos um comportamento 

de saturação do dispositivo para concentrações maiores que 1 ng/mL, essa saturação se 

deve ao fato de que uma solução de rSVN na concentração de 1 ng/mL é suficiente para 

grande parte dos anticorpos, imobilizados sobre o grafeno, se conjugarem às proteínas 

alvos da solução. Ao fim das medidas da resistência versus tempo, foi realizada uma 

varredura de porta superior com a solução de rSVN com concentração de 10 ng/mL sobre 

o dispositivo. Na inserção da figura 4.15, apresentamos essa medição junto com o da 

figura 4.13 feita com PBS. Fica evidenciado a dopagem tipo p do grafeno devido à 

interação entre os anticorpos e a adição da proteína rSVN. Esse resultado corrobora os 

apresentados nas figuras 4.9 e 4.11. Na inserção da figura 4.15, também estão indicados 

os valores da resistência, obtidos nas varreduras de porta superior, para tensão de 1,0 V, 

esses valores são compatíveis com os resultados obtidos para a resistência quando sobre 

os dispositivos estavam as soluções de PBS e de rSVN com concentração de 10 ng/mL. 
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Figura 4.15: Valor médio da resistência do dispositivo em função da concentração de rSVN; a barra de erro 

na maioria dos valores é menor que o próprio ponto; inserção: Resistência elétrica do grafeno em função 

da tensão de porta superior com o dispositivo em contato com as soluções de PBS e 10 ng/mL de rSVN. 

 Como descrito anteriormente, apesar de todos os dispositivos que fabricamos 

terem sido processados da mesma forma, é comum que eles apresentem valores diferentes 

de resistência elétrica. No entanto, os resultados tornam-se independentes das dimensões 

dos dispositivos quando se analisa o desvio percentual do valor da resistência em relação 

ao valor medido com o dispositivo em contato com a solução de PBS (sem rSVN), ou 

seja, 100 PBS rSVN
R

PBS

R R

R

−
 =  . Na figura 4.16, apresentamos a média dos desvios 

percentuais da resistência, para três dispositivos diferentes, S3, S4 e S5, em função do 

logaritmo da concentração de rSVN o que indica que a maior presença de rSVN propicia 

uma maior conjugação anticorpo-proteína, que leva a uma maior transferência de cargas 

para o grafeno. Na inserção da figura 4.16 é apresentado os resultados individuais dos 

dispositivos, S3, S4 e S5, em ponto pretos, vermelhos e azuis, respectivamente. 
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Figura 4.16: Média do desvio percentual da resistência (três dispositivos) em função do logaritmo 

na base 10 da concentração de rSVN. A reta vermelha representa o ajuste linear aos dados experimentais. 

Inserção: desvio percentual da resistência dos dispositivos S3 (pontos pretos), S4 (pontos vermelhos) e S5 

(pontos azuis). 

Nessa figura, é observada uma faixa linear para valores de concentração entre 0,01 

ng/mL e 1 ng/mL, valores maiores que 1 ng/mL foram excluídos dessa faixa devido à 

saturação do dispositivo. A partir do ajuste linear para esses dados (curva em vermelho), 

obtivemos esta curva de calibração do imunossensor ∆R = (31 ± 1) + (11,6 ± 

0,9) log([rSVN]), com coeficiente de determinação R2 = 0,979. A partir desse ajuste, o 

valor limite de detecção desse dispositivo foi estimado em 2,13 pg/mL. Esse valor é 

próximo ao obtido pela metodologia da varredura de porta superior, ou seja, o limite de 

detecção do dispositivo é independente da metodologia adotada.   

 

4.5 Comparação Entre as Duas Metodologias de Medidas 
Nas seções 4.3 e 4.4, apresentamos duas metodologias de medidas para um 

imunossensor. Na primeira, para cada concentração da proteína rSVN foi realizada uma 

varredura de porta superior e, a partir de um modelo para a condutividade do grafeno em 

função da tensão de porta superior determinamos a capacitância geométrica do ISFET e 

a tensão de Dirac para cada concentração de rSVN. Na segunda metodologia, a tensão de 

porta superior no dispositivo foi mantida fixa e variou-se a concentração de rSVN na 

solução em contato com ele. Neste caso, obtivemos a curva de calibração do biossensor, 

ou seja, a curva que relaciona a variação da resistência elétrica, do dispositivo, com o 

logaritmo da concentração da proteína alvo presente na solução em contato com ele.  

Para comparar essas duas metodologias, reescrevemos a equação (1.15) de modo 

a relacionar a condutividade do grafeno com a concentração de rSVN em contato com o 

imunossensor. Para isso, obtemos a partir dos resultados das figuras 4.9a e 4.12 as 
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relações da capacitância geométrica para buracos CDB e a tensão de Dirac 
*

gV  com o 

logaritmo da concentração de rSVN.  

Nas figuras 4.17a e 4.17b, apresentamos os mesmos valores de CDB e V*
tg das 

figuras 4.9a e 4.12, respectivamente, em função do logaritmo da concentração de rSVN. 

Na figura 4.17a, o ajuste linear (curva azul) para esses valores resulta 

em:  CDB = (9,21 ± 0,05) - (1,25 ± 0,04) log(C), em que C é a concentração de rSVN. 

Na figura 4.17b, o resultado do ajuste linear (curva vermelha) é dado por: 

V*
tg = (5,01 ± 0,03) + (0,27 ± 0,03) log(C).  

Figura 4.17: (a) Valores da capacitância geométrica, para o ramo dos buracos, obtidas dos ajustes, 

em função da concentração de rSVN. A curva azul representa o ajuste linear aos dados experimentais.  (b) 

Tensão de Dirac em função da concentração de rSVN. A curva vermelha representa o ajuste linear aos 

dados experimentais 

Substituindo essas duas funções na equação (1.15), obtemos uma relação entre a 

condutividade do grafeno e o logaritmo da concentração de rSVN. Utilizando os valores 

de concentração rSVN usados nesse trabalho (0 ng/mL, 0,01 ng/mL, 0,1 ng/mL, 0,4 

ng/mL, 0,7 ng/mL, 1 ng/mL, 5 ng/mL e 10 ng/mL), obtivemos o gráfico do desvio 

percentual da resistência (R ~1/) em função do logaritmo da concentração de rSVN. O 

resultado obtido (pontos verdes) é apresentado na figura 4.18 junto com os valores 

(pontos pretos) obtidos experimentalmente (figura 4.16).  
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Figura 4.18: Comparação entre os valores obtidos experimentalmente (pontos e reta preta e os valores 

obtidos a partir da modelagem (pontos e reta verde). 

Podemos observar na figura 4.18, que as inclinações dos ajustes lineares têm 

valores aproximados. O ajuste do modelo (curva verde) possui uma inclinação de 

aproximadamente 11,0% por década de concentração, enquanto o ajuste dos dados 

experimentais (curva preta) apresenta uma inclinação de aproximadamente 11,6% por 

década de concentração. Esse resultado demonstra a equivalência entre as duas 

metodologias utilizadas nas medições e corrobora com a comprovação da análise 

qualitativa do funcionamento de um imunossensor com base em grafeno. 

    

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 



 
60 Calibração do Imunossensor de rCV-N 

5 Imunossensor de rCV-N 
 

Neste capítulo, apresentaremos os resultados referentes à calibração de um 

imunossensor para a proteína rCV-N. A partir da curva de calibração do imunossensor, 

serão determinados a faixa de comportamento linear e o valor limite de detecção do 

dispositivo. Por fim, mostraremos o caráter seletivo dos imunossensores de rCV-N até 

mesmo para soluções complexas. Os procedimentos e análises descritos neste capítulo 

foram repetidos para três dispositivos. 

 

5.1 Calibração do Imunossensor de rCV-N 
Na Fig. 5.1 está mostrada a varredura da tensão de porta superior enquanto era 

medido o valor da resistência elétrica do dispositivo C3 em contato com a solução de PBS. 

Como observado antes, na presença de PBS o grafeno apresenta dopagem do tipo p. 

   

Figura 5.1: Resistência em função da tensão de porta superior (Vtg), com a solução de PBS sobre o 

dispositivo. Observamos que valores positivos de Vtg implicam em uma dopagem no grafeno do tipo p. A 

barra de erro de cada valor é menor que o próprio ponto. 

Realizamos medidas da resistência elétrica do dispositivo em função do tempo, 

enquanto colocávamos sobre ele uma solução de rCV-N de concentração conhecida. A 

primeira solução colocada sobre o dispositivo foi uma solução tampão de PBS. Uma vez 

que a resistência do dispositivo se estabilizava, adicionávamos outra gota de solução com 

uma concentração de rCV-N maior que a anterior. Na figura 5.2, apresentamos o resultado 

dessa medida, onde as setas azuis indicam os instantes em que uma nova solução de rCV-

N com a concentração indicada era adicionada. As sucessivas mudanças no valor da 

resistência são atribuídas ao aumento do número de ligações entre as proteínas e os 

anticorpos, de acordo com o mecanismo descrito na seção 1.3.  
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Figura 5.2: Variação da resistência com o tempo, as linhas azuis indicam o instante em que uma nova 

concentração de rCV-N foi colocada sobre o imunossensor.  

Na figura 5.3, estão plotados os valores das resistências, medidas nos dois minutos 

antes de se mudar a concentração de rCV-N, em função da concentração de rCV-N. Nessa 

apresentação, observamos a estabilidade da resistência do dispositivo antes da aplicação 

de uma nova solução com maior concentração de rCV-N. Sobre cada platô indicamos a 

concentração de rCV-N da solução sobre o dispositivo naquele instante. A diminuição na 

resistência indica uma dopagem do tipo p no grafeno, devido à interação anticorpo-

antígeno. Na inserção da figura 5.3, apresentamos o desvio percentual da resistência de 

cada platô em relação ao valor medido com o dispositivo em contato com a solução de 

PBS (sem rCV-N), ou seja, 𝛥𝑅 =  100
𝑅𝑃𝐵𝑆−𝑅𝑟𝐶𝑉−𝑁

𝑅𝑃𝐵𝑆
 , em função da concentração de rCV-

N. Notamos nesse resultado um comportamento de saturação do dispositivo para 

concentrações maiores que 1 ng/mL. Essa saturação é explicada pelo fato de que uma 

solução de rCV-N na concentração de 1 ng/mL seja suficiente para se ligar a grande parte 

dos anticorpos imobilizados sobre o dispositivo.  
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Figura 5.3: Resistência nos últimos dois minutos antes de se mudar a concentração de rCV-N sobre o 

dispositivo. Sobre cada platô está indicada a concentração da solução em questão. Inserção: Desvio 

percentual da resistência em função da concentração de rCV-N 

Essas medições foram repetidas para três diferentes dispositivos, C3, C4 e C5, na figura 

5.4, apresentamos a média do desvio percentual da resistência, desses três dispositivos, 

em função do logaritmo da concentração de rCV-N. Notamos um aumento no desvio 

percentual da resistência com o aumento da concentração de rCV-N, que indica que a 

maior presença de rCV-N propicia uma maior conjugação anticorpo- proteína, que leva a 

uma maior transferência de cargas para o grafeno. As barras de erro são os desvios 

padrões das médias. Na inserção da figura 5.3 é apresentado os resultados individuais dos 

dispositivos, C3, C4 e C5, em ponto pretos, vermelhos e azuis, respectivamente. 

 

Figura 5.4: Desvio percentual da resistência em função do logaritmo da concentração de rCV-N; os pontos 

são a média dos valores obtidos experimentalmente para cada concentração e a linha verde é o ajuste linear 

entre o desvio percentual da resistência e o logaritmo da concentração de rCV-N. Inserção: desvio 

percentual da resistência dos dispositivos C3 (pontos pretos), C4 (pontos vermelhos) e C5 (pontos azuis). 
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A partir do ajuste linear (curva verde) do resultado apresentado na figura 5.4, 

obtivemos a curva de calibração para o imunossensor de rCV-N, dada por ∆R = (19,3 ± 

0,6) + (5,5 ± 0,6) log([rCV-N]), com um coeficiente de correlação de 0,93 para uma faixa 

detectável de 0,01 ng/mL até 1 ng/mL. O limite de detecção, CL,  para essas medidas foi 

estimado em 0,45 pg/mL (40,9 fM) [97]. Esse valor de CL é muito menor que o obtido 

(usando aproximação similar) com outros imunossensores com base em grafeno, para 

outras proteínas [50,51,129,130], cujos os valores eram da ordem de ng/mL. 

Com a solução de 10 ng/mL de rCV-N em contato com o imunossensor, medimos 

a resistência do dispositivo C3 em função da tensão de porta superior. Esse resultado está 

mostrado na figura 5.5 (curva em vermelho) junto com os resultados da figura 5.1 para o 

PBS (curva preta). Como discutido antes, a presença de rCV-N desloca a curva para 

maiores valores de Vtg, o que caracteriza uma dopagem do tipo p devido à interação 

anticorpo-antígeno.  

 

Figura 5.5: Resistência em função da tensão de porta superior (Vtg), para solução de 10 ng/mL de rCV-N 

(pontos vermelhos) e para a solução de PBS (pontos pretos) sobre o dispositivo. 

5.2 Teste de Reprodutibilidade 
Para avaliar a reprodutibilidade dos imunossensor com base em grafeno, uma 

solução com concentração de 0,01 ng/mL de rCV-N foi colocada sobre quatro diferentes 

dispositivos, C6, C7, C8 e C9. O desvio percentual da resistência desses dispositivos, 

mostrados na figura 5.6, apresentam um desvio padrão relativo de 7,9%, o que indica uma 

boa reprodutibilidade do imunossensor. 
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Figura 5.6: Desvio percentual da resistência medida para quatro imunossensores em contato com a solução 

de 0,01 ng/mL de rCV-N. As barras de erro representam o desvio padrão das medidas.  

 

5.3 Detecção de rCV-N em Soluções Biológicas Complexas 
Os resultados apresentados na seção 3.4 demonstram uma boa seletividade do 

imunossensor de rCV-N e os resultados apresentados nesse capítulo demonstram uma boa 

sensibilidade do dispositivo. Observamos que o imunossensor desenvolvido é também 

muito seletivo à rCV-N em extratos de proteínas solúveis provenientes de sementes de 

soja que foram geneticamente modificadas para expressar a rCV-N [104].  

Nesta etapa do estudo, fizemos medições com soluções preparadas com base nos 

quatro extratos de proteínas cujos processos de obtenção foram explicados na seção 2.4. 

Esses quatro extratos, dois provenientes de sementes de soja que expressam rCV-N, ETP+ 

e ESP+ e dois de soja controle que não foram modificadas geneticamente, ETPC e ESPC, 

foram diluídos em PBS formando soluções contendo frações entre 1 e 50 partes por 

milhão (ppm) dos extratos matrizes. 

Com essas soluções, fizemos medições análogas às apresentadas na seção 5.1, em 

que variamos a concentração dessas soluções sobre os dispositivos. Na figura 5.7a, estão 

plotados os valores das resistências do dispositivo C10, medidas no último minuto antes 

de se mudar a concentração de ETP+, em função da concentração de rCV-N. Sobre cada 

platô está indicado a diluição do extrato sobre o dispositivo naquele instante, sendo o 

valor em vermelho referente à diluição de 50 ppm do ETPC.   
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A diminuição na resistência é consequência da interação dos anticorpos 

imobilizados sobre o dispositivo e a rCV-N presente nas soluções de ETP+, como 

explicado na seção 5.1. Utilizando o dispositivo C11, obtivemos um resultado semelhante 

utilizando as soluções de ESP+, esse resultado é apresentado na figura 5.7b, em que sobre 

cada platô está indicado a diluição do ESP+ sobre o dispositivo naquele instante e o valor 

em vermelho refere-se à diluição de 50 ppm do ESPC. Nas inserções das figuras 5.7a e 

5.7b, estão os resultados do desvio percentual da resistência em 100 PBS C
R

PBS

R R

R

−
 = , dos 

dispositivos, em função a diluição do ETP+ e ESP+. Em ambos os casos observamos um 

comportamento de saturação para as soluções com diluição maiores que 10 ppm. Com 

esses resultados, certificamos que os imunossensores para rCV-N possibilitam estimar a 

concentração da proteína -alvo presente em soluções complexas.  

 

Figura 5.7: Resistência no último minuto antes de se mudar a concentração de (a) ETP+ e (b) ESP+ sobre 

o dispositivo. Sobre cada platô está indicada a concentração da diluição em questão. Inserções: Desvio 

percentual da resistência em função da concentração de (a) ETP+ e (b) ESP+. 

Na figura 5.8, estão os resultados do desvio percentual da resistência, dos 

dispositivos C10 e C11, em função do logaritmo da diluição do ETP+ (figura 5.8a) e do 

ESP+ (figura 5.8b). As retas são ajustes lineares dadas por ΔR(%) = (13,8 ± 0,8) + (8 ± 1) 

log(ppm), para o ETP+ e ΔR(%) = (13,9 ±  0,5) + (7,2 ± 0,8) log(ppm), para o ESP+, com 

coeficientes de correlação de 0,94 e 0,97, respectivamente, para a faixa de 1 ppm a 10 

ppm, essa faixa foi a escolhida devido à saturação dos dispositivos para concentrações 

maiores que 10 ppm. Utilizando a curva de calibração obtida na seção 5.1 para 

imunossensores de rCV-N, para as diluições nas faixas lineares dos resultados 

apresentados nessa seção (1 ppm, 3 ppm, 7 pmm e 10 ppm), estimamos a concentração 

de rCV-N, nas matrizes de ETP+ e ESP+, em (18 ± 8) x 10 ng/µL para o ETP+ e (16 ± 

6) x 10 ng/µL para o ESP+. 
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Figura 5.8: Desvio percentual da resistência em função do logaritmo das diluições (a) ETP+ e (b) ESP+. 

As linhas são os ajustes lineares entre o desvio percentual da resistência e o logaritmo das diluições. 

A Figura 5.9a, apresenta a variação percentual da resistência do dispositivo C10 

em contato com 50 ppm de ETPC (barra vermelha) e em contato 1 ppm de ETP+ (barra 

azul). Observamos, nesse resultado, que a presença de rCV-N na solução sobre o 

dispositivo resulta em uma variação 16,5 vezes maior que a variação gerada pela solução 

sem rCV-N. Na figura 5.9b, apresentamos o resultado, do dispositivo, C11, para a solução 

semi-purificada e observamos que a variação para a solução de 1 ppm de ESP+ (barra 

verde) é 4,4 vezes maior que a variação para a solução de 50 ppm de ESPC (barra 

vermelha). Esses resultados corroboram para o fato que os imunossensores desenvolvidos 

neste estudo são seletivos para rCV-N, provenientes das sementes de soja geneticamente 

modificadas, presentes em soluções complexas.   

 
Figura 5.9: Variação percentual da resistência do dispositivo quando a solução sobre dispositivo é uma 

diluição do extrato sem rCV-N (barras vermelhas) e (a) com 1 ppm do ETP+ (barra azul) ou (b) com 1 

ppm do ESPC (barra verde). 

Os resultados, apresentados nessa seção, são de grande importância no auxílio ao 

avanço da tecnologia de produção de proteínas recombinantes a partir de sistemas 

vegetais, como o desenvolvido pela EMBRAPA para as sementes de soja que expressam 

a rCV-N Atualmente proteínas recombinantes podem ser identificadas e/ou quantificadas 

por técnicas como cromatografia, ensaio de imunoabsorção enzimática e western blot. 

Entretanto, essas técnicas apresentam desvantagens tais como alto custo de execução, 

análises que demandam muito tempo, alta possibilidade de resultados falsos positivos ou 

negativos [131,132]. Em contrapartida, o imunossensor apresentado nesse estudo foi 

capaz de detectar e quantificar, em soluções não totalmente purificadas, uma 

proteína proveniente de sementes de sojas geneticamente modificadas. Desta forma, esses 

dispositivos se apresentam como alternativa para análises qualitativas e quantitativas 

de sistemas de expressão de proteínas em plantas.  
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6 Conclusão 
 

Dados da Organização Mundial de Saúde (OMS) indicam que em 2021 cerca de 

38,4 milhões de pessoas, em todo o mundo, viviam com HIV, sendo que 1,5 milhões de 

pessoas foram infectadas em 2021, um aumento de, aproximadamente, 4% no número de 

infectados. A OMS espera que 2030 o número de novos infectados caia para 200 mil. 

Para se alcançar esse objetivo é de fundamental importância o desenvolvimento de novos 

métodos de inibição da transmissão do HIV, em adição aos métodos preventivos atuais. 

Estudos demonstram que proteínas recombinantes como Cianovirina-N (rCV-N), 

Sictovirina (rSVN) e Grifitisina (rGRFT) são capazes de inibir diferentes estirpes de 

HIV.   

Neste trabalho, apresentamos o desenvolvimento de biossensores com base em 

grafeno, obtido por meio da técnica de clivagem micromecânica, capazes de detectar a 

interação anticorpo-antígeno. A ligação entre o anticorpo e o antígeno é denominado 

complexo imune. Devido a isso, biossensores capazes de detectar a formação dos 

complexos imunes são chamados de imunossensores.  Os dispositivos foram fabricados 

por meio de técnica de litografia óptica, em uma geometria conhecida como transistor de 

efeito de campo seletivo a íon (ISFET, acrônico do inglês ion-sensitive field-effect 

transistor).  Foram fabricados três tipos de imunossensores capazes de detectar rCV-N, 

rSVN e rGRFT, que são proteínas capazes de inibir diferentes estirpes de HIV, vírus da 

imunodeficiência símia e outras doenças viróticas.  

Com o intuito de tornar os biossensores seletivos aos materiais de interesse, suas 

superfícies foram funcionalizadas. Essa funcionalização consistiu em imobilizar, sobre a 

superfície do grafeno, anticorpos específicos às proteínas alvo. A imobilização dos 

anticorpos sobre o grafeno foi intermediada pela molécula éster succinimidílico do ácido 

1-pireno butanoico (PBSE), a qual se liga ao grafeno via uma interação π-π e aos 

anticorpos por meio do seu grupo amina. A partir de medidas Raman, demonstramos que 

o processo de funcionalização não afeta as propriedades eletrônicas do grafeno.  

Analisamos o comportamento seletivo dos imunossensores desenvolvidos e 

demonstramos que o contato de soluções contendo a proteína alvo dos imunossensores 

provocam sinais até 30 vezes maior que os sinais provocados por soluções sem a proteína 

alvo. Demonstramos que a geometria dos dispositivos desenvolvidos não afeta na análise 

dos sinais obtidos.   

Desenvolvemos um modelo para explicar o funcionamento de um imunossensor 

estruturado como um ISFET, no qual é proposto que efeitos capacitivos são responsáveis 

pela geração de sinais. Propomos que a formação do complexo imune altera a quantidade 

e/ou redistribui as cargas na proximidade do grafeno. A partir de medidas de varredura 

de tensão de porta superior, fomos capazes de estimar valores para a capacitância dos 

ISFET e os valores obtidos indicaram que a formação do complexo imune diminui a 

capacitância total do dispositivo. A partir de medidas de Efeito Hall demonstramos que 

os valores estimados pelo modelo representam bem a realidade do dispositivo.   

Além de modelar o mecanismo de funcionamento de um imunossensor, a partir 

de medidas de resistência elétrica dos dispositivos, fomos capazes de determinar 

parâmetros importantes para a aplicabilidade dele. Para o imunossensor de rSVN 

obtivemos um regime linear para concentrações entre 0,01 ng/mL e 1 ng/mL com um 

limite de detecção de 2,13 pg/mL. Para o imunossensor de rCV-N a faixa linear foi de 

0,01 ng/mL até 10 ng/mL, com um limite de detecção estimado 0,45 pg/mL. Este 

resultado demonstrou a boa sensibilidade do imunossensor desenvolvido.  
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Utilizando o imunossensor de rCV-N, mostramos a capacidade do dispositivo 

desenvolvido em detectar a proteína alvo mesmo em soluções complexas. Obtivemos 

sinais consideravelmente mais intensos em soluções provenientes de extratos de 

proteínas, totais e semi-purificados, de soja expressando rCV-N que os sinais obtidos a 

partir de soluções de extratos provenientes de soja que não expressa a rCV-N. Este 

resultado demonstrou a boa seletividade do imunossensor desenvolvido e possibilitou 

estimar a concentração de rCV-N nos extratos de proteína total (18 ± 8) x 10 ng/µL e 

semi-purificado (16 ± 6) x 10 ng/µL.   

Avaliamos como positivo os resultados obtidos neste estudo, destacando dois 

pontos de grande valor: o primeiro destaque é a importância do desenvolvimento de 

trabalhos de ciência aplicada para que possibilite solucionar problemas do cotidiano; o 

segundo ponto é extraordinária experiência de se desenvolver um projeto em parceria, 

neste caso com o grupo de biotecnologia da Embrapa Recursos Genéticos e 

Biotecnologia, de Brasília/DF.   

Por fim, o conhecimento adquirido com esse estudo possibilitará um maior 

controle na produção de soja expressando microbicidas. Esse controle, por sua vez, 

permitirá o desenvolvimento de produtos a serem utilizados na inibição da transmissão 

do HIV, o que ajudará a OMS alcançar os objetivos traçados contra a transmissão e em 

favor da extinção do HIV entre humanos.   
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