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RESUMO 

Nesta pesquisa desenvolvemos um sistema de medida baseado em transistores de 

efeito de campo e uma membrana fotocurável com mesooctametilcalix[4]pirrol para 

testes comparativos de reconhecimento de creatinina em sistema estático e em fluxo 

para soluções preparadas em diferentes matrizes, incluindo água, urina sintética e 

tampão pH 4. Os resultados potenciométricos são apresentados em duas vertentes: 

variação da corrente de fonte e dreno e tensão de limiar dos transistores. Os dados 

são discutidos comparando-os a testes em Eletroforese Capilar com detector C4D e 

achados da literatura. O dispositivo demonstrou detectar creatinina nas matrizes 

desde a menor concentração testada (3 mmol.L-1) conseguindo abranger valores entre 

21% e 31% dentro da faixa de variação de creatinina para indivíduos saudáveis (3-27 

mmol.L-1) com coeficiente de determinação (R2) de 0,9766. O menor LOD alcançado 

nos testes foi de 3 mmol. L-1. Os LOQs estavam entre 24 a 27 mmol. L-1 para as 

diferentes matrizes. O sistema demonstrou ótimo funcionamento nas medidas com 

histerese entre 1,09% e 8,61%. Após 90 dias confeccionado o sensor mantinha ainda 

mais de 70% de sua resposta inicial, mesmo quando usado periodicamente na 

primeira semana. Quando armazenado sem uso, a -18 ºC, o dispositivo era capaz de 

manter 96,67% de sua resposta inicial. Embora o sensor tenha demonstrado boa 

estabilidade em medidas estáticas, sua resposta analítica em fluxo apresentou queda 

significativa após três dias, indicando a necessidade de ajustes no design do eletrodo 

e na configuração do fluxo. No teste de interferência a membrana demonstrou 

responder também à molécula de ureia, mas em uma janela de resposta diferente, 

que graficamente permitia a diferenciação das contribuições das duas moléculas. Os 

dados obtidos com o EGFET quando comparados com os advindos da técnica de 

Eletroforese Capilar com detector C4D indicaram bom comportamento mas a técnica 

é útil em concentrações abaixo de 3 mmol.L-1 tendo a resposta mais significativa nesta 

área. Apesar dos desafios enfrentados, o sensor desenvolvido representa um avanço 

para plataformas de diagnóstico point-of-care, permitindo a detecção de creatinina de 

forma portátil e acessível. Futuras otimizações incluem melhorias na membrana 

sensora e ajustes no eletrodo para reduzir o LOD e aumentar a durabilidade do sensor 

em fluxo. 

 



 
 

 

ABSTRACT 

In this research we have developed a measurement system based on field effect 

transistors and a photocurable membrane with mesooctamethylcalix[4]pyrrole for 

comparative creatinine recognition tests in static and flow systems for solutions 

prepared in different matrices, including water, synthetic urine and pH 4 buffer. The 

potentiometric results are presented in two ways: source and drain current variation 

and transistor threshold voltage. The data is discussed and compared to Capillary 

Electrophoresis tests with a C4D detector and literature findings. The device was able 

to detect creatinine in the matrices from the lowest concentration tested (3 mmol.L-1), 

achieving values between 21% and 31% within the creatinine range for healthy 

individuals (3-27 mmol.L-1) with a coefficient of determination (R2) of 0.9766. The 

lowest LOD achieved in the tests was 3 mmol.L-1. The LOQs were between 24 and 27 

mmol.L-1 for the different matrices. The system performed very well in measurements 

with hysteresis between 1.09% and 8.61%. After 90 days, the sensor still maintained 

more than 70% of its initial response, even when used periodically during the first week. 

When stored unused at -18 ºC, the device was able to maintain 96.67% of its initial 

response. Although the sensor showed good stability in static measurements, its 

analytical response in flow showed a significant drop after three days, indicating the 

need for adjustments to the electrode design and flow configuration. In the interference 

test, the membrane was also shown to respond to the urea molecule, but in a different 

response window, which graphically allowed the contributions of the two molecules to 

be differentiated. The data obtained with the EGFET when compared to that obtained 

with the Capillary Electrophoresis technique with a C4D detector indicated good 

behavior, but the technique is useful at concentrations below 3 mmol.L-1 and has the 

most significant response in this area.  Despite the challenges faced, the sensor 

developed represents a breakthrough for point-of-care diagnostic platforms, allowing 

the detection of creatinine in a portable and affordable way. Future optimizations 

include improvements to the sensor membrane and adjustments to the electrode to 

reduce the LOD and increase the durability of the sensor in flow. 
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ASSISTENTE DE LEITURA 

 
Este trabalho está dividido em cinco capítulos. A seguir é descrito cada parte 

constituinte desta tese de doutorado.  

CAPÍTULO 1 – INTRODUÇÃO 

Relata pontos importantes da pesquisa abordando as vantagens de sistemas 

microfluídicos e o uso de técnicas potenciométricas, bem como o objetivo do estudo 

de doutorado e a justificativa em que ele se alicerça. 

CAPÍTULO 2 - FETs E DISPOSITIVOS INTEGRADOS 

Descreve teorias, conceitos e importantes equações envolvidas em estudos 

que fabricaram dispositivos como o aqui relatado o que auxilia na compreensão dos 

conteúdos dos capítulos seguintes, principalmente sobre o funcionamento de 

transistores de efeito de campo (FETs). Ao final é realizado um apanhado das 

publicações recentes na área. 

CAPÍTULO 3 - PARTE EXPERIMENTAL 

Detalha todas as etapas de caracterização do Transistor de Efeito de Campo 

Metal-Óxido-Semicondutor (MOSFET) comercial, construção do chip microfluídico, da 

membrana, dos sistemas de medida, da fabricação dos Transistores de Efeito de 

Campo com Porta Estendida (EGFETs), das integrações ao canal microfluídico e do 

uso da Eletroforese Capilar especificando materiais, métodos e instrumentações. 

CAPÍTULO 4 - RESULTADOS E DISCUSSÕES 

Neste capítulo é descrito os dados obtidos na caracterização dos sistemas 

desenvolvidos bem como especificamente da membrana de reconhecimento e 

relatada os resultados da aplicação deles na detecção de ferricianeto e ferrocianeto 

de potássio; cloreto; tiocianato e creatinina. 

CAPÍTULO 5 - CONSIDERAÇÕES FINAIS E PERSPECTIVAS FUTURAS 

Apresenta as conclusões sobre os resultados obtidos comparando-os aos 

objetivos do estudo acentuando suas contribuições e apresentando as perspectivas 

futuras quanto ao trabalho exposto. 

 

 



19 
 

 

CAPÍTULO 1: INTRODUÇÃO 

A alta demanda por análises químicas em laboratório resulta em elevado 

consumo de reagentes e geração de resíduos. Esse cenário impulsionou o 

desenvolvimento de novas tecnologias, como a microfluídica, que permite análises 

mais eficientes, sustentáveis e com menor consumo de amostras. No contexto da 

detecção de biomarcadores, os chips microfluídicos representam uma alternativa 

promissora para diagnóstico clínico rápido e de baixo custo [1-3]. 

Atualmente, os chips microfluídicos permitem a manipulação de volumes 

amostrais extremamente reduzidos, na faixa de picolitros (10⁻¹² L) e microlitros (10⁻⁶ 

L), possibilitando a miniaturização e automação de análises químicas. Além de serem 

amplamente utilizados na separação e mistura de componentes em sínteses 

químicas, esses dispositivos vêm ganhando destaque na detecção de biomoléculas 

para diagnóstico clínico, permitindo medições rápidas e de alta sensibilidade [4-7].  

Alguns pesquisadores têm aderido como procedimento de fabricação de chips 

microfluídicos à manufatura aditiva [8, 9], também denominada impressão 

tridimensional (I3D), uma vez que abrange os eixos x, y e z das coordenadas 

cartesianas. Essa técnica tem mostrado resultados promissores quanto à resolução 

dos canais microfluídicos. Vantagens como boa reprodutibilidade, alta precisão e fácil 

ajuste do comprimento, largura e profundidade dos ductos e também a possibilidade 

de fabricação nos mais variados ambientes sem a necessária manutenção de locais 

controlados como as denominadas salas limpas. Outra vantagem atrativa corresponde 

à eliminação de variados procedimentos que são integrados em apenas uma única 

etapa de confecção do chip [10, 11].  

Na literatura, embora a manufatura aditiva esteja mais presente na fabricação 

de chips de análise com canais em escala milimétrica, ela também tem caminhado 

rumo a inovações metodológicas que possibilitam a aquisição de canais em escala 

micro. Pesquisas neste sentido relatam alguns bons resultados dada a utilização de 

métodos fotopoliméricos que utilizam reações de polimerização ativadas por luz em 

misturas líquidas de monômeros funcionais [12, 13].  

A integração da manufatura aditiva à microfluídica visa tornar o 

desenvolvimento de dispositivos mais eficiente e acessível, permitindo a 

democratização de sua fabricação [14]. Essas técnicas têm sido oportunas na área de 

sensoriamento, contribuindo para avançar, principalmente, o estudo de 
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desenvolvimento de dispositivos para análises químicas e bioquímicas aplicados ao 

monitoramento clínico. Anualmente, a produção de sensores é responsável por um 

ascendente econômico significativo impulsionado pelas diferentes pesquisas em 

dispositivos com alta sensibilidade, linearidade, baixo tempo de resposta e detecção 

em baixas concentrações de analitos alvos ou quantidades de amostras [15-17].  

Na área clínica, sensores de detecção de patologias permitem o diagnóstico 

rápido e precoce de doenças. Nesta área, pesquisas em detecções de doenças no 

coração, estômago, rins, pele, entre outros, auxiliam em uma melhor tomada de 

decisão pelos profissionais da saúde e, consequentemente, na resposta ao tratamento 

terapêutico [18].  

Quando pensamos em sensoriamento, existem alguns desafios. Destacam-se 

a busca por dispositivos projetados com materiais biocompatíveis, com baixa 

interferência de outros íons ou analitos, quantidade de espécies alvos cada vez 

menores, custo acessível, facilidade de manipulação, boa flexibilidade para design de 

dispositivos vestíveis, portabilidade, tempo de vida e detecção em fluidos corpóreos 

como urina, suor e saliva [19]. 

Dentre as pesquisas em sensores integrados, os que operam por efeito de 

campo têm ganhado atenção especial com chips de detecção formados a partir de 

transistores de efeito de campo com porta estendida - EGFETs. Eles são uma 

alternativa promissora por serem de fácil manuseio com possibilidade de uso em uma 

ampla gama de detecções devido sua porta estendida e alta sensibilidade de sinal de 

entrada [20, 21]. 

 

 

1.1 Um sensor não invasivo para a detecção de disfunções renais 
 

A prevalência de disfunções renais em todo o mundo tem mostrado uma 

ascensão anual preocupante [22]. Sabe-se que em países desenvolvidos, pelo menos 

10% da população apresenta alguma disfunção. Esta não se refere a uma doença 

específica, mas a uma condição patológica causada pelas doenças renais ou demais 

fatores que não estão associados apenas aos rins [23]. 

A principal técnica de detecção de doenças nos rins é a biópsia de tecido renal. 

Mas, normalmente, elas são clinicamente evitadas por acarretarem alto risco de 

hemorragias [24]. Existem também outras técnicas aplicadas ao reconhecimento de 
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marcadores de disfunções renais como a Ressonância Magnética, Espectroscopia de 

Ressonância Magnética, Espectrometria de Massa, Espectrofotometria e outros. 

Essas técnicas são caras, demoradas e algumas requerem muitas diluições das 

amostras o que pode trazer erros nas medidas [22,25, 26]. 

Devido a diferentes fatores, menos de 10% das pessoas descobrem que 

possuem alguma disfunção renal em estágios iniciais, quando o tratamento é mais 

eficaz [24]. Este dado é preocupante pois, lesões nos rins estão presentes em 

complicações de doenças como Alzheimer, Parkinson, cânceres, diabetes, doenças 

cardiovasculares e esclerose múltiplas [26, 27]. Doenças neurodegenerativas 

associadas às disfunções renais ocorrem, principalmente, devido a uma via de 

comunicação do sistema nervoso com os rins, conhecida como eixo rim-cérebro, que 

libera metabólitos tóxicos e moléculas inflamatórias quando há alguma lesão nos rins 

[28]. 

Nos centros médicos, pacientes com algum tipo de comprometimento renal 

também são mais propícios a terem algum evento cardiovascular, falhas múltiplas de 

órgãos, doença óssea, anemia, uremia, além de maior período de internações quando 

submetidos a quaisquer procedimentos médicos invasivos [24, 29, 30]. Nos últimos 

anos, pesquisadores têm proposto como método não invasivo de monitoramento a 

detecção de metabólitos na urina. Este é um fluido corpóreo produzido pelos rins, 

armazenado na bexiga e expelido pelo canal uretral [26]. Ele possui água, cloreto (Cl-

), ureia, sulfato (SO42-), sódio (Na+), potássio (K+), fosfato (PO43-), magnésio (Mg2+), 

pirofosfato, citrato, cálcio (Ca2+), creatinina (C4H7N3O), cobre (Cu2+), níquel (Ni2+), 

ferro (Fe2+/Fe3+) e outros variados metabólitos [26]. Tantos componentes fizeram com 

que este fluido fosse tido como uma possível matriz para a detecção de degenerações, 

principalmente renais. 

O monitoramento de marcadores em urina quando comparados aos baseados 

em sangue apresentam algumas vantagens como uma coleta não invasiva, menor 

influência do ritmo circadiano, do consumo de refeições, estresse e também maior 

período de armazenamento sem que haja uma degradação significativa que 

impossibilite o reconhecimento de variadas espécies clínicas [26]. 

Em situações em que, principalmente, as funções de filtragem e reabsorção 

dos rins estão comprometidas por alguma enfermidade, a química tecidual desse 

órgão é alterada o que causa variações nas taxas de filtração glomerular (TFG) que é 

o principal indicador dos estágios clínicos de disfunções renais [24]. A estimativa da 
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TFG é monitorada a partir dos níveis de creatinina sérica (2-amino-1-metil-5H-

imidazol-4-ona), que é um dos produtos finais do metabolismo proteico em humanos 

e padrão ouro no reconhecimento de disfunções renais [25]. 

Conforme a função renal diminui, ou seja, há o risco de morte por insuficiência 

dos rins desempenhar sua atividade no corpo, os níveis de creatinina em urina 

humana também diminuem indicando que as taxas de filtração glomerular estão em 

declínio [24, 25, 31-34]. Embora a taxa de creatinina no corpo sofra influência de 

fatores como gênero, massa corpórea, altura, entre outros, estima-se que uma faixa 

estável esteja entre 3 – 27 mmol.L-1 e um declínio urinário diário entre 21% a 31% 

nesses valores seria um indicativo de perda da função renal [23, 35, 36]. Além de 

indicar problemas renais, este marcador é relevante ainda para avaliar o 

funcionamento da tireoide e lesões musculares, indicado por valores de creatinina 

abaixo de 3 mmol.L-1 [37]. 

Na literatura, uma abordagem relativamente barata para a detecção de 

creatinina tem sido os sensores eletroquímicos [37-39]. A maioria dos sensores 

discutidos na literatura, no entanto, avaliam a concentração de creatinina a partir de 

uma análise adicional de amônio ou por remoção a priori de amônio para posterior 

reconhecimento do alvo [31, 36]. Quantificar diretamente a concentração de creatinina 

em fluidos biológicos apresenta, portanto, uma necessidade de pesquisa. Além disso, 

na literatura sensores eletroquímicos tem utilizado potencial de trabalho negativo na 

tentativa de evitar interferentes como ácido ascórbico, ácido úrico, ureia, glicose e 

outros sais inorgânicos que coexistem com a creatinina nas amostras de urina. Mas o 

baixo potencial de eletrodo impossibilita a realização dessas análises em fluidos 

biológicos reais [23, 31]. 

Projetar um dispositivo capaz de distinguir creatinina em um potencial de 

eletrodo aplicável a amostras biológicas reais é uma tarefa que requer maiores 

estudos. Tal avanço científico possibilitaria que a população tivesse acesso rápido aos 

testes de patologias, bem como da resposta aos exames e início de tratamentos 

terapêuticos adequados. Atrelado a isso, as mudanças bruscas no quadro clínico dos 

pacientes também são fatores que requerem agilidade nos métodos de 

reconhecimento de metabólitos marcadores de disfunções. Principalmente se 

considerarmos o público de idades avançadas ou crianças prematuras, o que pode 

contribuir também para um monitoramento regular [40]. 
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O monitoramento de marcadores de disfunções renais nos pacientes neonatais 

apresenta alguns obstáculos pois, existem peculiaridades fisiológicas e clínicas 

quando comparadas aos exames de identificação em adultos [33, 41]. Nestes 

pacientes, devido ao baixo peso, o acesso vascular recorrente para exames de 

sangue que detectam creatinina pode causar anemia, dor e outras complicações como 

infecções hospitalares [33, 41, 42]. 

Muitos trabalhos que mapearam as condições clínicas de neonatos 

demonstraram que 30% deles apresentarão algum tipo de disfunção renal e maior 

probabilidade de mal neurodesenvolvimento. Recém-nascidos com disfunções renais 

também possuem 4,5 vezes mais chances de irem a óbito [32, 33]. Tão alta 

prevalência pode ser atribuída também ao fato de que medidas de alterações de 

creatinina em estágios iniciais da disfunção são difíceis e tem sido detectada apenas 

quando pelo menos 50% da função renal do neonato já foi perdida [40, 43-46]. 

O desenvolvimento de sensores de baixo custo, alta sensibilidade e resposta 

rápida é essencial para o monitoramento eficaz de biomarcadores de disfunção renal. 

A creatinina, amplamente utilizada como indicativo da função renal, pode ser 

detectada por meio de dispositivos microfluídicos acoplados a transistores de efeito 

de campo, permitindo uma abordagem inovadora para análises clínicas não invasivas. 

Nesse contexto, esta pesquisa busca explorar o potencial dos EGFETs para essa 

aplicação, visando a criação de uma plataforma confiável e acessível para diagnóstico 

point-of-care. 

Diante da necessidade de métodos rápidos e sensíveis para a quantificação de 

creatinina sérica em diagnóstico clínico, esta tese propõe o desenvolvimento de um 

sistema microfluídico integrado a Transistores de Efeito de Campo com Porta 

Estendida (EGFETs) para detecção não invasiva desse biomarcador. Embora os 

EGFETs já tenham sido explorados na literatura para diferentes aplicações analíticas, 

sua integração em sistemas microfluídicos para quantificação de creatinina representa 

uma inovação promissora para o avanço de tecnologias point-of-care. 

Os resultados obtidos nos testes com o EGFET foram comparados com 

resultados contidos na literatura e análises químicas feitas em laboratório por técnica 

de Eletroforese Capilar com detector C4D. 
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CAPÍTULO 2: FETS E DISPOSITIVOS INTEGRADOS 

2.1 Transistores 
 

Na indústria da microeletrônica o silício mostrou-se um material essencial à 

fabricação de diversos dispositivos como diodos e células fotovoltaicas dadas a sua 

propriedade óptica e função retificadora, além de sua superabundância na crosta 

terrestre [47]. As propriedades elétricas do silício podem ser alteradas por processos 

de dopagem o que permitiu que diferentes produtos fossem confeccionados a partir 

dele [48]. 

Em 1954, uma equipe de pesquisadores revolucionou a indústria telefônica 

apresentando um novo amplificador de sinal que agia mediante o comportamento de 

três camadas de materiais, sendo o silício a base desse novo produto. O diferencial 

da utilização de silício na estrutura era seu funcionamento em um amplo espectro de 

temperatura sem que fossem comprometidas as suas propriedades, além de 

apresentar menor fuga de corrente. A função do novo sistema, denominado como 

transistor, era a de amplificar sinais fracos para serem utilizados em diferentes 

finalidades [49-55].  

 

 

2.1.1 Transistores de Efeito de Campo Metal-Óxido-Semicondutor - MOSFET 
 

Normalmente, a estrutura que dá base aos transistores é composta por um 

material semicondutor dopado e o efeito de campo é o nome atribuído ao fenômeno 

de condutividade nesse material em resposta a aplicação de um campo elétrico 

externo que perpassa materiais com diferentes condutividades [51, 56, 53]. 

Detalharemos o funcionamento dos FETs a partir da estrutura de um MOSFET.  

Os MOSFETs possuem um substrato semicondutor com quatro terminais de 

materiais condutivos que são denominados terminal corpo, fonte, dreno e porta [57]. 

Como representado na Figura 1, a seguir.  
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Figura 1: Representação simplificada da estrutura transversal de um dispositivo MOSFET. 

 
 

Na Figura 1, a esquerda, tem-se um MOSFET tipo n e a direita um tipo p. O 

substrato é dopado formando as regiões Ā+ e Ă+ acima tem-se uma camada de óxido 

(em preto) que é a espécie isolante do sistema e em sequência tem-se depositado um 

material condutor. Na representação do circuito elétrico desses dispositivos o terminal 

de corpo está interno ou externamente integrado ao terminal de fonte. Quando há a 

aplicação de potencial na porta do dispositivo as cargas elétricas do semicondutor 

formam um canal condutor entre os eletrodos fonte e dreno, na região dopada. 

Nos MOSFETs existem três interfaces: metal-óxido, óxido-semicondutor e 

semicondutor-metal. O terminal de porta, posicionado paralelo aos demais terminais, 

é eletricamente carregado pela acumulação de espécies em sua superfície e essas 

cargas induzem um fluxo de cargas opostas na interface óxido-semicondutor o que 

gera um canal condutor entre o terminal de fonte e dreno [58]. 

Devido à modulação das cargas no substrato semicondutor, o óxido por sua 

alta impedância atua como uma camada isolante. Ele faz com que a corrente entre os 

terminais dreno e fonte seja controlada pela variação do sinal de tensão na porta, 

caracterizando assim o efeito de campo [58, 59].  

Transistores de silício proporcionam alta estabilidade mecânica com menor 

perdas de suas propriedades durante a fabricação e operação do dispositivo. Os FETs 

feitos desse material possuem processos de fabricação estáveis e robustos, além de 

baixo ruído na utilização e apresentam potencial para sensores descartáveis [60-63].  

Como anteriormente mencionado, para o funcionamento de um MOSFET é 

necessário que na porta metálica ocorra a aplicação de um potencial ou deposição de 

espécies carregadas que induzirão cargas do semicondutor até que seja criado um 

canal condutivo na interface óxido-semicondutor. O canal do dispositivo será formado 

conectando o terminal de fonte ao de dreno quando elétrons suficientes estiverem na 

região interfacial óxido-semicondutor a partir de uma tensão de valor característico de 
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cada tipo de FET, essa tensão é denominada como tensão de limiar [64]. Tais 

conceitos são de grande relevância para o entendimento das análises elétricas dos 

sistemas MOS utilizados neste trabalho.   

Desde o surgimento dos dispositivos FET, vários estudos teóricos e 

experimentais foram desenvolvidos e isso deu base para o surgimento de novas 

estruturas de transistores. Existe uma infinidade de terminologia para estruturas FET, 

os mais difundidos incluem transistor de efeito de campo de metal-óxido-semicondutor 

(MOSFET), transistor de efeito de campo íons seletivos (ISFET), transistor de efeito 

de campo de porta estendida (EGFET) e transistor de efeito de campo orgânico 

(OFET). Todas eles compartilham do mesmo princípio, o efeito de campo. A diferença 

entre esses FETs está na forma em que o campo elétrico externo é incidido no 

sistema. Isso porque o canal induzido na interface óxido-semicondutor pode ter origem 

da aplicação direta de potencial na porta do dispositivo ou advir de outras origens 

como a presença de cargas de uma solução. Assim, é possível configurar esses 

transistores em diferentes formas para sensoriamento de espécies químicas 

carregadas como é o caso dos ISFETs.  

 

 

2.1.2 Transistores de Efeito de Campo Íons Seletivos - ISFETs 
 

A estrutura de um ISFET, pode ser pensada a partir de um MOSFET que teve 

sua porta metálica substituída por uma solução, fazendo com que o óxido isolante da 

estrutura MOS fosse exposto diretamente a solução [48, 65]. Nos ISFETs uma 

membrana em contato direto com o óxido forma uma dupla camada elétrica na 

interface da solução com o isolante, fazendo com que a interação de cargas provoque 

alterações na funcionalidade do dispositivo. As alterações são observadas por dois 

parâmetros: o potencial de funcionamento do FET (VT) e a modulação da corrente 

fonte-dreno (IDS). 

O VT refere-se ao momento em que o valor do potencial entre a porta e a fonte 

do dispositivo (VGS) estimula a formação do canal de condução de carga no FET e 

pode ser descrito como: 

                     �ā(ĄÿāĀĀ) =  �ā(āăÿāĀĀ) +  ĀÿÿĀ. 2 ∅0 +  ÿĀāþ 2  �Ā �                         (Equação 1).

 em que �ā(āăÿāĀĀ) é a tensão limite do MOSFET; Ā  é o potencial do eletrodo de 

referência; ∅0 é o potencial de superfície da interface do isolador do eletrólito em 
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relação ao volume do eletrólito; ÿĀāþ é o potencial do dipolo da interface isolador do 

eletrólito e 
�Ā �  é a função trabalho do metal [59, 66, 67].  

Na equação acima, há uma dependência com o potencial do eletrodo de 

referência, pois o FET é ligado pelo potencial aplicado neste eletrodo. Devido a 

relação com o potencial de superfície, a tensão limite muda de acordo com a solução 

iônica. 

                                                       �āĂā =  ĀÿÿĀ 2  ∅0                                          (Equação 2).
 Isso ocorre porque o potencial de superfície está relacionado a presença de 

cargas no detector de porta [66, 67].   

A presença de cargas na superfície usualmente é prevista, para sensores de 

pH, a partir da teoria de Gouy-Chapman-Stern e do modelo de ligação ao local, 

mediante a identificação do número de sítios ativos para a interação das cargas. 

Modificando o filme sensível, os ISFETs podem ser projetados para uma infinidade de 

detecções. Dependendo do modo de funcionamento o dispositivo poderá consumir 

menor energia tendo uma baixa tensão de limiar [68]. Quando extrapolasse a tensão 

limite o dispositivo é ligado, ou seja, o potencial aplicado empurrará íons para o canal 

do FET que tentará compensar a presença de cargas injetando íons de carga oposta, 

o que alterará a corrente fonte-dreno do sensor [68]. 

Frente aos MOSFETs os ISFET expandiram-se rapidamente pois em 

comparação apresentam alta possibilidade de miniaturização por processos de 

microfabricação. Nos ISFETs, as medições ocorrem através do contato direto entre o 

óxido isolante e a solução analisada, isso diminui a vida útil dos dispositivos e pode 

aumentar o ruído. Este problema foi solucionado com o desenvolvimento dos 

EGFETs. Os EGFETs têm o mesmo mecanismo de resposta que os ISFETs, mas ao 

invés de colocar a solução medida diretamente sobre o óxido é feita uma conexão 

entre o FET e o local de detecção [69]. A configuração de um EGFET surge da 

conexão de um material transdutor, como uma camada sensível a alguma espécie, 

que forma uma extensão de parte da estrutura de um MOSFET, a saber, uma 

extensão do terminal de porta [20].  

 

 

2.1.3 Transistores de Efeito de Campo com Porta Estendida - EGFETs 
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Os EGFETs foram propostos em 1983 por Van Der Spiegel et al. [70], neles 

uma membrana seletiva é depositada na forma de um filme fino sobre um transdutor 

físico-químico que pode ser conectado à porta de um MOSFET comercial ou 

especialmente projetado. A extensão da porta EGFET permite que o dispositivo seja 

utilizado em um maior número de medidas, pois ela pode ser facilmente substituída. 

O uso de MOSFETs comerciais vem tornando o processo de fabricação desses 

sensores mais rápido, o que tem contribuído para a sua disseminação. 

Além dos fatores já citados, os sensores EGFETs apresentam uma estrutura 

simples, fácil processo de encapsulamento e maior estabilidade, pois apenas sua 

parte sensível está em contato direto com a solução [69]. Nesses dispositivos, a 

variação de carga na superfície da porta estendida leva à modulação do potencial do 

terminal de porta do MOSFET modificando a resistência do canal entre a fonte e o 

dreno do MOSFET, isso afeta a corrente entre dreno e fonte (IDS).  

Quando aplicado uma diferença de potencial nos terminais fonte e dreno, o 

dispositivo fica na iminência da formação do canal condutor por qualquer mínima 

aplicação de carga na porta estendida que seja acima do VT do terminal de porta do 

MOS [71]. O potencial elétrico gerado na superfície sensora é devido a concentração 

das espécies em solução e pode ser calculado pela equação de Nernst. O EGFET irá 

permitir o fluxo de corrente IDS de modo proporcional a concentração de carga na 

solução. Quanto menor a concentração de cargas da solução menor será o fluxo de 

corrente. 

Uma variação de potencial ocasionada por variações na concentração das 

amostras modula a tensão de entrada dos EGFETs mediante o acúmulo de carga na 

superfície de um eletrodo indicador (EIn) [72]. 

Para o monitoramento de variações na concentração das espécies em soluções 

fora do equilíbrio é aplicada a equação de Nernst, conforme descrita abaixo: 

  Ā(Ąÿþ) = Ā° 2 ��ÿ�  ln ý                                          (Equação 3). 

 

em que E° corresponde ao potencial padrão da semicélula que são valores tabelados, 

R é a constante dos gases ideais dada em unidade de J.mol-1.K-1, T a temperatura em 

Kelvin, n a quantidade de mols trocados na reação, F a constante de Faraday e Q o 

quociente da reação. 
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A partir da equação acima conseguimos identificar mudanças na força 

eletromotriz (FEM) da célula pelas variações no potencial do eletrodo indicador dados 

por cada concentração da espécie alvo na amostra. Em uma temperatura ambiente 

igual a 298 Kelvin e no equilíbrio, a equação 3 pode ser reescrita como: 

 Ā(Ąÿþ) = Ā° 2 0,05916ÿ  ln ÿ                                    (Equação 4). 

em que K é constante de equilíbrio. Isso quer dizer que cada variação logarítmica na 

concentração da espécie alvo na amostra para processos reversíveis terá uma 

diferença de 59,16 mV no potencial de célula quando trabalhamos com espécies 

monovalentes e metade deste valor para bivalentes [72,15]. 

Dispositivos potenciométricos que seguem a variação dada pela equação de 

Nernst são classificadas como possuindo comportamento Nernstiano enquanto 

valores menores ou maiores os classificam como sub-Nernstianas ou super-

Nernstianas, respectivamente. Tais valores são indicativos importantes quando 

falamos de pesquisas utilizando o método potenciométrico, já que eles nos fornecem 

informações quanto a qualidade do eletrodo fabricado, principalmente, no que diz 

respeito a sua sensibilidade ao alvo e seletividade na presença de outras espécies 

[72]. 

Um fato que chama a atenção para o uso de métodos potenciométricos é que 

eles podem ser empregados nos mais variados tipos de detecção e, devido a isso, 

possuem grande abrangência laboratorial. Além do mais, sempre que existir uma 

diferença de carga através de qualquer material, há uma diferença de potencial 

elétrico através dele o que amplia os tipos de espécies que essa técnica pode 

reconhecer [15, 72, 73]. 

 Configurações potenciométricas utilizando EGFETs integrados a chips 

microfluídicos já foram reportadas na literatura como estratégia para superar 

complexidades do manuseio de fluidos, diminuir o tempo de resposta e os ruídos de 

origem eletrônica [74-79]. Esses dispositivos, em maior parte, foram aplicados na 

detecção do potencial hidrogeniônico (pH) de diferentes meios amostrais [80-89]. O 

princípio de funcionamento dos EGFETs pode também ser utilizado para a construção 

de sensores com finalidades como a que relatamos nesta tese. 

 

Independente do modelo, todos os FETs possuem 3 diferentes regiões de 

funcionamento. Conforme apresenta a Figura 2. 
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Figura 2: Regiões de funcionamento dos dispositivos FETs. Os valores de VGS, IDS e VDS para cada 

região é característico de cada dispositivo. 
 

A região de corte corresponde ao momento em que não há canal induzido 

sendo a voltagem entre porta e fonte menor do que a tensão de limiar necessária ao 

funcionamento do dispositivo e devido a isso ele encontrasse desligado. Para atingir 

a região de funcionamento é necessário que o sensor apresente tensões acima do 

limiar do transistor [78]. 

Uma segunda região de funcionamento, verificada no gráfico da Figura 2 acima, 

é a do triodo. Nesta, a corrente que circula no sensor é dada pela fórmula                                                 Ąÿÿ =  �0�Ā� 2 þ ÿ [2 (�ÿÿĀ. 2�ā) �ÿÿ]2                                    (Equação 5).
em que �0 é a mobilidade dos portadores; þāý é a capacitância de óxido da porta por 

unidade de área; W e L são a largura e comprimento do canal no MOS, 

respectivamente; Vref é a tensão do eletrodo de referência; VDS o potencial aplicado 

ao dreno e a fonte e VT é a tensão limite. Nela o canal do MOS ainda está modulando 

as cargas do semicondutor e expandindo no espaço entre os terminais de fonte e 

dreno. 

A terceira região é a de saturação, nesta a corrente de saída é agora 

relativamente independente da variação de tensão de fonte-dreno e é controlada 

somente pela tensão da porta, podendo ser calculada por  

                                                            Ąÿÿ =  ý[�ÿÿ 2 �ā ]2                                     (Equação 6).
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em que K é  �0�Ā� 2 þ ÿ  que corresponde ao parâmetro de condução; VT é a tensão de 

ativação do MOSFET que é calculada pela Equação 1 e VDS o potencial fonte-dreno 

[64].  

Isso quer dizer que em valores de VDS maiores ao de atingir a saturação a 

corrente fonte-dreno não varia e é possível distinguir claramente a diferença entre as 

correntes geradas por cada potencial aplicado a porta. 

Como o EGFET possui o eletrodo de referência interagindo com o eletrólito e o 

óxido de porta também, novas tensões devem ser consideradas nas equações já que 

elas atribuem diferenças também ao VT do dispositivo. A equação para a região de 

saturação para um EGFET passa a ser  

                             Ąÿÿ =  �0�Ā� 2 þ ÿ [�Ăÿ 2  (�Āă 2 2 ∅Āÿÿÿÿ) ]2                                 (Equação 7).
em que ∅Āÿÿÿÿ é o potencial de Fermi e VFB é a tensão de banda plana. 

A Equação 7 difere das outras pois considera as interferências das diferentes 

concentrações das soluções na variação da corrente [48]. 

Em comparação aos outros modelos aqui apresentados, os EGFETs possuem 

maior resistência à corrosão em amostras salinas e são menos sensíveis a 

temperatura. Sua estabilidade vem do fato de que os ataques de íons provenientes 

da solução não ultrapassam o isolador de porta. Sua outra vantagem, que fez com 

que ele fosse escolhido para compor esse estudo, refere-se ao fato da possibilidade 

de uma porta estendida com diferentes geometrias o que melhoraria a adequação do 

eletrodo indicador aos canais microfluídicos. 

 

 

2.2 Consultando a literatura sobre o desenvolvimento de novos EGFETs 
 

Dentre as pesquisas sobre EGFETs, publicadas na base Science Direct de 

janeiro de 2018 a junho de 2022, um quantitativo de 19,60% delas fabricaram o próprio 

dispositivo MOS, enquanto que 68,64% utilizaram MOSFETs comerciais e fabricaram 

apenas a porta estendida do dispositivo. Embora a fabricação de MOSFETs seja uma 

etapa laboriosa, em alguns casos faz-se necessário para a aquisição de uma melhor 

faixa de sensibilidade do dispositivo já que a resistividade dos materiais incidirá na do 

sensor ou pela necessidade de um novo design do sistema [77]. Durante a pesquisa 

observamos que os trabalhos que utilizaram MOSFETs comerciais partiam de um 

mesmo modelo. Conforme estão tabelados abaixo (Tabela 1). 
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Tabela 1: MOSFETs comerciais utilizados nas pesquisas de fabricação de EGFETs publicadas entre 
janeiro de 2018 e junho de 2022 

TIPO MODELO 
COMERCIAL 

SENSIBILIDADE REF. 

NMOS 2N 7000 51,59 – 64,29 mV/pH 21 

NMOS CD 4007 UB 60,96 - 78,25 mV/pH 
1,44 – 2 �A/pH 

80 

PMOS MC1 4007 UBCP 57,39-58,04 mV/pH 83 

NMOS HEF 4007 UBD 108,3 mV/pH 
2,65 �A1/2 /pH 

85 

NMOS CD 4007U BE 39,19-102 mV/pH 
2,12-2,6 �A1/2 /pH 

90, 91 

NMOS MC1 4007 UB 49,63 mV/pH 92 

 

O último MOS citado na tabela acima, tem o uso relatado em um amplo número 

de pesquisas além daquelas de reconhecimento de pH. Na tabela é visível 

informações quanto as faixas de sensibilidade obtidas em pesquisas que utilizaram 

cada tipo dos MOS. Embora apenas o modelo 2N7000 seja diferente dos demais a 

segunda coluna da Tabela 1 expõe também informações quanto aos fabricantes e ao 

tipo de encapsulamento o que pode atribuir alguma divergência dada a critérios mais 

rigorosos de fabricação ou envelopamento mais eficaz. 

As pesquisas neste campo também apresentaram informações relevantes 

quanto aos tipos de materiais utilizados como membrana sensora. Uma infinidade de 

novos materiais para a confecção de filmes tem sido desenvolvida, alguns deles 

podem ser visualizados na Tabela 2 abaixo.  
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Tabela 2: Comparativo dos diferentes materiais utilizados como filme sensor em EGFETs  

MATERIAL DA MEMBRANA SENSIBILIDADE REF. ĂĂ2ă3 / ITO 51,59 - 64,29 mV/pH 21 ĀăĀĂă4 65,39 - 79,71 mV/pH 66 þāĂýăþ 51,58 - 64,36 mV/pH 69 

a-IGZO 52,06 - 59,45 mV/pH 71 Āÿă2 
60,96 - 78,25 mV/pH 
1,44 - 2,0 �A1/2 /pH 

80 

Flavin-phenol 55 mV/pH 82 

ITO (ÿĀă2) 57,39 - 58,04 mV/pH 83 

Zn/Ag/ZnO 
3,2 – 5,4 mV/pH 

0,25 - 0,62 �A1/2 /pH 84 

Psi-QD 108,3 mV/pH 85 

Poly-Si / Ta2O5 59,15 - 478 mV/pH 86 

ZnO 40,5 - 52,4 mV/pH 87 

SnO2 / ITO 56-58 mV/pH 89 ĀĂăý/ĀĂ 39,19 - 61,28 mV/pH 90 

Sn dopado 3D �2ă5 
87,1 - 102 mV/pH 

2,12 – 2,6 �A1/2 /pH 91 ĂĂ3ýÿă4 2 ýÿ2ă3 49,63 – 61,76 mV/pH 92 

TiN 21,88 mV/pCTn-I 93 

Gallium 79,46 mV/pH e 22,01mV/mM 
94 ĂĂ2ă3 pure 

60 mV/pH 
1,23 - 1,47 �A1/2 /pH ĀĂĀÿýăþ 60,29 - 68,17 mV/pH 95 

a-IGZO (ÿĀă2) 57,4 - 387,6 mV/pH 96 

IGZO 65,9 mV déc(2 1) 97 āĀĄĀýăþ 46,28 mV/pH 98 ĄĀāĀýăþ 61,53 mV/pH 99 

ZnOMRs 
16,72 - 20,71 mV/pH 
23,62 – 29 �A/mM 100 Ā2ă3 43,17 - 63,80 mV/pH 101 

þĂăý 65,11 mV/pH 
6,89 mV/mM 102 

Ni/ITO 
61,13 mV/pH 
58,75 �A/pH 103 

ZnO/Pb/G 1,124 mV/ �SV 104 
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Durante a coleta de dados, observamos que para a confecção dos dispositivos, 

as pesquisas utilizaram alguns métodos de confecção de filme sensor que se 

sobressaíram dentre outros como é o caso da pulverização catódica ou em inglês 

sputtering. Essa técnica consiste em um bombardeamento do alvo que é desalojado 

de um material por plasma de gases inertes e posteriormente depositado em uma 

câmara onde a lâmina está posicionada [81, 105]. 

Dependendo da fonte de corrente utilizada esse método pode ser subdividido 

em sputtering por corrente contínua (DC) ou radiofrequência (RF). A utilização de cada 

um desses métodos depende também do tipo de material. Nas pesquisas sobre 

EGFETs o RF tem se sobressaído devido ao uso de materiais isolantes e magnéticos. 

O sputtering apresenta muitas vantagens, mas a que faz com que ela seja a técnica 

mais utilizada na fabricação de filmes detectores é que os tipos de materiais que 

podem ser depositados por meio dele é extremamente amplo, embora a sua 

desvantagem seja o alto custo [106, 107].  

A segunda técnica bastante utilizada é a sol-gel isso porque é uma técnica 

muito barata em comparação a outras, pois não necessita de equipamentos 

sofisticados. Nela um material sólido é solubilizado em solvente. Logo em seguida, a 

mistura passa por um processo de evaporação em que é formado um gel. Suas 

desvantagens são a baixa compatibilidade de sistemas de solventes orgânicos e a 

baixa molhabilidade do sol com o substrato, o que faz com que o filme tenha baixa 

vida útil devido a falta de aderências à superfície ao longo do uso do sensor [108].  

A deposição por banho químico é a terceira técnica mais citada nos artigos 

sobre EGFETs. Nela um substrato é exposto a precursores voláteis em uma câmara 

evacuada, sob temperatura elevada. Neste método os precursores reagem e/ou 

decompõem-se na superfície do material produzindo o filme fino. Sua principal 

vantagem é que o processo pode ser realizado à baixa temperatura, porém sua taxa 

de deposição tem sido baixa [109-111].  

Por último, tem-se o método hidrotérmico ou solvotérmico de fabricação. A 

técnica consiste em uma síntese de monocristais dadas as propriedades de 

solubilidade de minerais em água quente e sob alta pressão [112].  Devido a isso esse 

método é comumente realizado em uma autoclave, com politetrafluoretileno (PTFE) 

fazendo o revestimento do recipiente que contém a solução precursora. A principal 

vantagem desse processo, frente aos anteriormente citados, é a possibilidade de 

controlar o tamanho e forma das partículas [113].  
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O desenvolvimento de novos projetos e engenharia de superfícies com a 

otimização de diferentes parâmetros, principalmente relacionados à composição da 

membrana de sensoriamento, significa que dispositivos EGFETs têm sido explorados 

em diferentes pesquisas.  

Dentre os trabalhos publicados na área de sensores integrados, os EGFETs 

têm sido o tipo de projeto mais utilizado para integração à chips microfluídicos. Isso 

se deve, exclusivamente, à sua vantagem de isolar o eletrodo indicador do terminal 

de porta do MOS, o que faz com que o eletrodo possa apresentar diferentes tamanhos 

e geometrias. Além disso, os EGFETs possuem uma estrutura de sensoriamento que 

pode ser facilmente removida permitindo múltiplos usos do sensor, com a 

possibilidade de integrar o eletrodo indicador nos mais variados tipos de estruturas 

microfluídicas [114]. 

Nas pesquisas com EGFETs, um grande obstáculo perceptível, que 

impulsionou o uso integrado deste em chips microfluídicos, está relacionado às 

dificuldades em medições que possuem fortes sinais eletrônicos de fundo 

provenientes da resposta elétrica de outras espécies presentes no analito. 

A área de microfluídica apresenta muitas vantagens que dão base a fabricação 

de diversas plataformas, seus obstáculos, no entanto, são relacionados, 

principalmente, a integração dos canais à microdispositivos como os eletrodos. Isso 

requer tecnologias avançadas de fabricação que sejam viáveis a miniaturização dos 

diversos componentes fluídicos para que a compactualização entre os dois objetos 

atinja de maneira eficaz o objetivo do estudo. 

 

 

2.2.1 Manufatura aditiva para a confecção de chips microfluídicos integrados a 
eletrodos 

 

A redução de custo em matéria prima é uma preocupação crescente quando 

se pensa em confecção de dispositivos. Isso ocasionou o desenvolvimento do método 

de impressão 3D que vêm cada vez mais se expandido, dentre outros motivos, pela 

maior resolução na impressão de objetos, baixo custo de produção e menor tempo de 

fabricação [9].  

A manufatura aditiva tem um baixo custo de fabricação, além de uma 

quantidade menor de materiais residuais provenientes do processo [115]. Entre 
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diferentes técnicas de fabricação 3D tem-se a fotopolimerização, que consiste em 

sequências de reações de polimerização de um fotopolímero líquido ativado por luz 

[116]. 

Luz ultravioleta (UV) é incidida no material que pela intensidade sofre uma 

alteração física de mudança de estado líquido para o sólido o que possibilita a 

confecção de peças rígidas. Esse método de fabricação pode ser subdividido em 

algumas diferentes abordagens a depender da configuração do feixe de laser para 

cura do material polimérico [9]. 

Costa et al. [115] testaram a viabilidade da utilização de uma impressora 3D 

por estereolitografia na confecção de chips. O dispositivo foi aplicado na separação e 

detecção amperométrica, acoplada a um sistema de eletroforese para 

reconhecimento de metanol ferroceno (FcMeOH) e hexaaminarutênio (III) [þĂ(Ăă3)6]3+ 

em meio de tampão fosfato. Para isso eles fizeram impressões variando a largura do 

canal de fluxo de 50 a 300�m com profundidade fixada em 200�m. Os canais foram 

projetados para serem impressos abertos e fita de silicone foi utilizada posteriormente 

para fechar o canal (Figura 3).  

 

 
Figura 3: Design chip microfluídico com eletrodo em V. (a) projeção em software do dispositivo; (b) 

passo a passo da finalização do chip de detecção [115]. Tradução livre: inlet = entrada de fluxo; 
outlet= saída de fluxo; separation channel= canal de separação; electrode channel= canal de 

eletrodo. 
 

A menor dimensão de canal obtida foi de aproximadamente 95�m de largura e 

180�m de altura com um design computacional de sistema de 150�m de largura por 

200�m de altura. 

 Usando uma configuração de eletrodo em forma de ’V’ em que a área inferior 

estava em contato direto com o canal de fluxo, formando um contato lateral com a 

amostra, os autores preencheram a área com uma mistura de grafite e resina 
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fotocurável que formava uma pasta condutora fabricada exclusivamente ao interesse 

da pesquisa.  Com esse chip eles obtiveram um LOD e LOQ de 4,5 �M e 15 �M, 

respectivamente para a amostra de (FcMeOH) e na medida dinâmica os autores 

observaram que havia um incremento de quatro vezes esses valores para a detecção 

de [þĂ(Ăă3)6]3+. 

Em outra pesquisa Costa et al. [117] fabricaram um dispositivo de eletroforese 

capilar com dimensões de 12 mm de altura por 23 mm de comprimento. O dispositivo 

tinha um canal de fluxo em formato de cruz e dois canais em espiral que eram 

independentes e circundavam o canal de fluxo (Figura 4).  

 

 
Figura 4: Chip microfluídico em espiral com destaque aos eletrodos e reservatórios de injeção e 

evacuação de fluido. Adaptado de [117]. 
 

O dispositivo foi fabricado utilizando uma impressora 3D por processamento 

digital de luz de 385 nm de intensidade luminosa e resina a base de polietileno glicol. 

Os autores alcançaram canais de 40�m de largura e 50�  de altura. Os canais em 

espiral foram preenchidos com gálio e formaram eletrodos para detecção þ4ÿ.  

O dispositivo foi aplicado à determinação de nitrato em amostras de saliva e 

obteve LOD e LOQ de 2�mol.Ā21 e 6�mol.Ā21, respectivamente, com coeficiente de 

correlação de R2 0,994. Esta foi a primeira vez em que um dispositivo desse tipo e 

seguindo esses métodos de fabricação foi relatado na literatura. 

Os trabalhos aqui citados respaldam a ideia de que é possível unir o método 

de fabricação aditiva a microfluídica para o desenvolvimento de sensores integrados 

tornando o processo de desenvolvimento desses dispositivos mais rápido e com 

possibilidade de fabricação em uma única etapa. 
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2.2.2 Sistemas Integrados para Detecções Simultâneas e Ponto de 
Atendimento 

 

A possibilidade de utilizar um mesmo sistema integrado para realizar detecções 

simultâneas desperta o interesse de diversos grupos de pesquisa. Iniciativas nesse 

sentido permitem o monitoramento de multiespécies em um pequeno volume amostral 

e a detecção de cargas fluidas. No trabalho de Sinha et al. [75], foi desenvolvido um 

chip composto por quatro FETs em contato com canais microfluídicos distribuídos na 

mesma estrutura.  

O sistema era portátil e tinha um processo automatizado que requeria pouco 

reagente e amostra. Ele foi usado na detecção simultânea de quatro biomarcadores 

de doenças cardiovasculares que foram identificados por interações com 

monocamadas automontadas de aptâmeros imobilizados em uma superfície de ouro. 

O chip foi desenvolvido em polidimetilsiloxano (PDMS) e tinha dimensões de 

10x60�m2 com uma porta de sensor de 100x120�m. Como o aparelho era 

automatizado ele também possuía reservatórios para armazenamento de amostras e 

soluções de lavagem, além de microbombas e reservatórios de dejetos. 

O sensor foi aplicado para o reconhecimento de biomarcadores cardíacos 

troponina I (cTnI), N-terminal pro tipo-b peptídeo natriurético (NT proBNP), fibrinogênio 

e proteína C-reativa (PCR) a partir de sequências aptaméricas pré-definidas para cada 

molécula separadamente. A interação entre as espécies e os aptâmeros causava 

variações no potencial de porta, o que alterava a corrente dreno-fonte (IDS). Desta 

forma, mudanças na capacitância da solução modulavam a corrente de dreno do FET. 

O sensor tinha um tempo de resposta de cinco minutos e um LOD de 0,14 mg.L-1, 

0,832 pg.L-1, 0,394 pg.L-1 e 20,2 mg.dL-1 para PCR, NT-proBNP, cTnI e fibrinogênio, 

respectivamente.  

O reconhecimento dos biomarcadores cTnI e NT proBNP superou aqueles 

adquiridos por meio de ensaios ELISA (Ensaio de Imunoabsorção Enzimática). Este 

trabalho foi o primeiro a relatar a aplicação de um sensor que permitiu a detecção 

simultânea de quatro biomarcadores em uma única amostra clínica e que não 

necessitou de intervenção humana durante o processo em um dispositivo portátil.  

O monitoramento de mais de uma espécie de biomarcador reduz a demora de 

testes laboratoriais, materiais e tempo de espera para resultados e permite uma 

melhor tomada de decisão clínica. 
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Cheng et al. [118] também desenvolveram um sensor integrado para detecção 

de troponina I cardíaca, mas em seu estudo prepararam uma membrana 

funcionalizada com nanofitas de SnO2 (dióxido de estanho). Os nanocinturões foram 

desenvolvidos por deposição física de vapor e seu uso no sensor fez com que a 

relação superfície-volume fosse maximizada. A superfície dos nanocinturões foi 

silanizada com aminopropiltrietoxisilano (APTES) para obter uma multicamada de 

silanóis que serviu como superfície de ligação para as moléculas de D-biotina. Essas 

moléculas atuaram como receptores de estreptavidina que foram identificados por 

detecção dupla com a resposta elétrica proveniente do FET e uma resposta óptica 

dada pelo uso de um microscópio de fluorescência.  

O chip microfluídico foi feito em PDMS com canal com estrutura em forma de 

U com a área sensível posicionada no contato inferior do suporte do chip. Nos 

primeiros testes os autores modificaram o meio reacional em diferentes faixas de pH 

para verificar como a área sensível se comportava. Depois eles observaram que a 

resposta do sensor dependia do pH do meio da amostra devido ao ponto isoelétrico 

da estreptavidina e mudanças na carga líquida da molécula.  

Após verificar que o sensor era capaz de identificar proteínas, ele foi usado 

para reconhecimento de cTnI dentro do complexo de troponina cardíaca humana e 

obteve boa seletividade à espécie. A ligação antígeno-anticorpo que ocorreu mostrou 

uma sensibilidade de 100 pmol.L-1 para cTnI (aproximadamente 2ng.mL-1), 

suportando o uso do sensor para esse propósito de detecção. 

O trabalho apresentado acima traz um novo material, o SnO2. Ele compõe a 

classe dos óxidos binários e tais materiais são úteis devido ao seu pequeno tamanho, 

facilidade de processamento, alta mobilidade de portadores, compatibilidade com TFT 

(Transistores de filme fino) e processos CMOS (Circuito Metal-óxido-semicondutor) 

transparentes. Possuem multifuncionalidade e alta constante dielétrica, além de alta 

estabilidade termodinâmica e cinética quando em contato com a base de silício [119]. 

Pesquisas nessa direção têm investido na utilização de diferentes materiais óxidos 

além dos baseados em silício para obter um melhor acúmulo de cargas induzidas 

devido a maior condutividade elétrica, estabilidade e capacitância. 

Os trabalhos apresentados acima resolvem uma lacuna científica relevante 

relacionada à fabricação de chips para detecção de doenças cardiovasculares. Os 

investimentos nessa área de estudo podem contribuir para a redução das taxas anuais 

de mortalidade por doenças causadas por lesões cardíacas, que equivalem a 31% 
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das mortes anuais registradas pela Organização Mundial de Saúde (OMS). Além 

disso, as detecções multiespécies permitem um diagnóstico mais amplo da situação 

de vida do paciente e, quando realizadas na mesma amostra, reduzem custos e 

desperdícios de exames. 

Os dispositivos de ponto de atendimento (POC) têm se difundido, pois 

globalizam o uso de sensores, permitindo que um amplo grupo de pessoas acessem 

essa tecnologia. No estudo de Song et al. [77], foi apresentado um dispositivo POC 

com um novo design de sensor. Ele baseou-se nas novas estratégias da 

nanotecnologia envelopada com perfil 3D. Na pesquisa, foram integrados nanoFETs 

enrolados conjugados por camadas de nitreto de índio, nitreto de silício e óxido de 

silício, que formaram uma estrutura de InN/SiNx/SiOx em um chip microfluídico. Este 

trabalho foi o primeiro a explorar as propriedades do InN para a formação de 

microtubos, apostando na alta densidade eletrônica da superfície desse material, que 

foi a principal vantagem do estudo. Além disso, a nanotecnologia laminada do material 

só foi possível devido à propriedade de tensão elástica, que deve ser pensada quando 

consideramos a fabricação de chips, como o da pesquisa dos autores. Porém, a 

principal desvantagem quando precisamos utilizar esse tipo de material é o trabalhoso 

processo de preparo que exige maquinário adequado e consequentemente resulta no 

valor final do dispositivo [120, 121].  

A estrutura do sensor foi utilizada na detecção de anticorpos relacionados ao 

vírus da imunodeficiência humana – HIV – para permitir resultados clínicos mais 

rápidos. O chip foi feito em PDMS e era formado por dois canais microfluídicos de 

400�m de largura e 6,5 mm de comprimento, com a parte sensora distribuída ao longo 

dos dois canais. Os microtubos de InN/SiNx/SiOx tinham 350�m de comprimento e 

20�m de diâmetro e foram distribuídos em espaçamento de 650�m. Isso permitiu 

colocar 12 microtubos ao longo dos canais de fluxo. Na condição experimental, um 

único eletrodo de porta foi utilizado para realizar as medidas. 

Para a fabricação dos dispositivos foram realizadas diferentes técnicas de 

deposição das camadas, incluindo pulverização reativa em corrente contínua (DC) 

para o filme de InN e deposição química de vapor intensificada por plasma (PECVD) 

para as camadas de SiNx/SiOx. A estrutura 3D dos microtubos formou naturalmente 

dutos microfluídicos por onde as amostras poderiam fluir e foi disposta em dois canais 

no chip, com seis FETs responsáveis por cada canal. Usando a tecnologia 3D, foi 

possível fabricar sensores em lotes. Este é um dos diferenciais importantes desta 
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pesquisa, além da utilização do mesmo eletrodo de porta compartilhado para todos os 

microtubos. 

No estudo os autores determinaram teoricamente as geometrias do chip a partir 

da superfície côncava do InN para obter a redução de possíveis interferências 

experimentais, como blindagem eletrostática. Eles exploraram a alta densidade de 

elétrons na superfície do InN para avaliar sua influência na sensibilidade aos 

anticorpos gp41 do HIV-1 diluídos em solução salina tamponada com fosfato (PBS). 

Os anticorpos ligados ao APTES imobilizaram-se na superfície do InN. A resposta do 

sensor veio da mudança de carga na superfície dos microtubos InN/SiNx/SiOx quando 

houve a presença da espécie de interesse. Dessa forma, a detecção foi realizada e 

um LOD de 1ng.L-1 foi alcançado. 

Com o advento da pandemia de SARS-CoV-2 foram desenvolvidas diferentes 

estratégias para a detecção desse vírus e, entre elas, também foi registrada a 

exploração do potencial de sistemas integrados com o uso de FETs. Na pesquisa de 

Gao et al. [122], os autores fabricaram uma estrutura in situ para a detecção do vírus 

SARS-CoV-2 a partir do empilhamento π-π de óxido de grafeno e grafeno, no qual os 

anticorpos antigênicos modulavam o potencial do portão e forneciam a resposta do 

sensor. Este foi o primeiro trabalho a desenvolver um biossensor FET de 

heteroestrutura de alótropo de carbono para a detecção de SARS-CoV-2. 

No estudo, o chip microfluídico foi projetado em PDMS nos quais o óxido de 

grafeno e depois o grafeno foram inseridos até interagirem e formarem a 

heteroestrutura. Uma vez formados dentro do canal microfluídico os anticorpos de 

captura foram adicionados e interagiram com a heteroestrutura preparando a 

membrana sensível do sensor. A heteroestrutura teve sua condutividade melhorada 

devido à abertura do band gap pela variação na hibridização do material. Isso permitiu 

uma melhor mobilidade da carga útil e maior sensibilidade do sensor.  

O biossensor integrado desenvolvido foi testado em solução tampão de 

albumina sérica bovina enriquecida com o vírus e realizou detecção em unidade de 1 �L da amostra com LOD de até 8 fg.mL-1 de proteína SARS-CoV-2 em um tempo de 

resposta de apenas 20 minutos. Os autores compararam os resultados obtidos com 

os previstos pelo uso do grafeno FET (Gr-FET) e perceberam que o dispositivo 

projetado tinha uma sensibilidade três vezes maior o que atribuíram ao empilhamento 

do grafeno. Quanto à estabilidade, também foi melhorada pela heterojunção devido 

aos defeitos de rede dos materiais serem compensados. A pesquisa permitiu detectar 
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a presença do vírus de forma rápida e precoce, o que pode ajudar no tratamento mais 

oportuno e no melhor controle dessa infecção viral. 

Apesar dos bons resultados relatados na pesquisa, a fabricação de sensores 

de grafeno não é compatível com os processos convencionais de microfabricação de 

transistores de película fina, o que confere sua principal desvantagem. Seu uso, 

entretanto, supera a desvantagem da não transparência dos substratos de silício, o 

que possibilita a obtenção de melhores imagens celulares [123]. 

A pesquisa de Mandal et al. [124] propôs o desenvolvimento de um protótipo 

para a detecção de antígeno prostático específico (PSA), um marcador de câncer de 

próstata. O estudo procurou superar os limites de detecção insatisfatórios obtidos com 

POCs marcados. A diferença era que o sensor era baseado em dieletroforese e 

acessíveis em uma plataforma microfluídica de disco.  

O sistema exigia o uso de eletrodos de porta coplanares e o FET era formado 

a partir de grafeno. Este foi o primeiro sistema label-free a detectar PSA e os 

resultados foram totalmente satisfatórios com um limite de detecção de 1pg.mL-1 

quando o alvo foi colocado em soro humano. Normalmente, a ordem dos nanogramas 

determina a triagem dos pacientes, então, na faixa adquirida com o sensor, foi possível 

identificar a formação da doença em estágio inicial [124]. 

A última pesquisa relatada aqui usou transistores de grafeno. Este material tem 

transparência de 98% e é ultrafino e ultraleve, com módulo de Young de 1,0 TPa, 

resistência intrínseca de 130 GPa, densidade planar de 0,77 mg.m-2, potência térmica 

de condutividade de 8000 Wm-1.K-1, uma condutividade de 1,42x106 S.m-1, resistência 

de 125 '.sq-1 e mobilidade eletrônica de 2x105 cm2.V-1. s-1, entre outras propriedades 

que tornam seu uso atrativo, principalmente por ser o material com maior capacidade 

condutiva em temperatura ambiente [125].  

Apesar de apresentar boas propriedades, um fato que deve ser considerado no 

uso de plataformas de grafeno corresponde a imobilização de sondas, como o DNA, 

devido a instabilidades relatadas na literatura que demonstraram que esta 

imobilização pode afetar a condutividade do grafeno [125, 126]. 

Devido à possibilidade da degradação do desempenho de dispositivos de 

grafeno dado à deriva indeterminada do ponto Dirac, algumas pesquisas têm aderido 

ao uso de dissulfeto de molibdênio (MoS2) projetadas em diferentes geometrias. Este 

material, é de fácil fabricação, baixo custo e apresenta menor corrente de fuga em 
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relação ao grafeno. Também possui bom LOD e sensibilidade, além de baixa taxa de 

transferência, e sofre menos com problemas de integridade [127]. 

Song et al. [128] prepararam nanocamadas de MoS2 alinhadas verticalmente 

(VAMNs), como estruturas para explorar suas contribuições em transições de gap 

dado o número de camadas. O grande desafio desse tipo de estrutura é a imobilização 

das sondas de captura no plano basal do MoS2 e a reprodutibilidade desses planos. 

A espessura do canal criado e a separação gerada entre moléculas e alvos são pontos 

importantes a serem considerados quando se trabalha com MoS2 2D. Para contornar 

o problema da imobilização, os autores utilizaram nanocamadas de material alinhadas 

verticalmente. 

O dispositivo detectou Antígeno Prostático específico sem rótulo e obteve um 

LOD de 800 fg.mL-1, que foi comparado com 8 pg.mL-1 obtidos em ensaios ELISA. 

Fabricado em lotes em substrato de Si, o método sputtering foi usado para revestir o 

substrato de Si oxidado com o filme de molibdênio. A imobilização das biomoléculas 

ocorreu por forças de Van der Waals nas camadas moleculares 2D pelo uso de 

reagentes de superfície. A degradação da mobilidade do portador (on/off) e a 

diminuição da condutância do canal FET foram explicadas pela fina camada dielétrica 

que induziu diretamente o potencial VAMN e degradou a mobilidade e a condutância 

do canal. Este efeito também ocorreu devido à deformação geométrica local. 

Dependendo do pH, a carga do PSA poderia mudar e isso levava à presença de uma 

carga indesejada na medição devido a possíveis efeitos de bloqueio. 

A vantagem relatada no estudo estava ligada à facilidade de padronização dos 

canais. O sensor relatado foi o único que obteve tal configuração de sensor com 

resultados de aplicação melhores do que os padrões de ensaio ELISA. O estudo foi 

um grande avanço para a pesquisa de imunossensores livres de rótulos. 

 

 

2.2.3 Transistores de óxido de Índio-Gálio-Zinco integrados em chips 
microfluídicos 
 

EGFETs baseados em outros materiais além do silício também estão sendo 

usados na fabricação de sensores integrados. Estes atribuem novas propriedades 

condutivas ao sensor, o que pode auxiliar em medições mais eficientes. 
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Um material que tem se destacado entre as pesquisas em sensores são os 

transistores de óxido de índio-gálio-zinco (IGZO) [129, 130]. Este material possui 

propriedades condutivas superiores aos substratos de silício, apresentando baixa 

temperatura de processamento, alta mobilidade elétrica e atoxicidade, além da 

simplicidade de funcionalização em superfícies [131]. Adicionalmente, este material 

não requer processo de dopagem, pois as vacâncias de oxigênio nele existentes, 

inerentes à sua estrutura, podem atuar como espécies doadoras de elétrons. A 

principal vantagem quando pensamos em IGZO é seu baixo consumo de energia e 

melhor transparência óptica que o silício, mas pode ter como desvantagem altos 

defeitos durante a fabricação, o que causa problemas na estabilidade dos filmes. 

Chou et al. [78] fabricou transistores de película fina (TFT) integrados de IGZO 

em um chip microfluídico feito em PDMS com canal de 1 mm de largura, 14 mm de 

comprimento e 1 mm de altura formando um biossensor que foi usado em estudos em 

tempo real da cinética de ligação de proteínas. A abordagem utilizada pelos autores 

não requereu marcação ou imobilização de proteínas-alvo na superfície de detecção, 

ao invés disso, uma análise de fluxo dinâmico foi realizada. Usando uma configuração 

de dispositivo onde a porta FET foi dividida em duas estruturas que eram encaixadas 

livremente, eles foram capazes de extrair informações sobre as variações na corrente 

de dreno e, consequentemente, calcular as taxas de associação e dissociação 

envolvidas na interação de lisozima com seu ligante tri-N-acetil-D-glucosamina (NAG 

3). 

No canal microfluídico as proteínas sofreram difusão e o filme do transistor de 

película fina de porta dupla transduziu o sinal biológico em uma variação da corrente 

de dreno devido à corrente transiente induzida na solução. Isso foi possível porque 

enquanto a porta inferior agia como uma espécie de eletrodo de referência, as cargas 

eram induzidas na porta superior do sensor. No estudo, as constantes de dissociação 

(Kd) foram monitoradas em proporções de mistura de proteínas de 1:2,5; 2,5:2,5 e 

2,5:1, resultando em Kd de 44,02, 50,84 e 83,35 �mol.L-1 para cada proporção, 

respectivamente. 

Dados obtidos de estudos de interação proteica, como o desenvolvido pelos 

autores, são de suma importância para auxiliar no desenvolvimento de fármacos, 

principalmente porque permitem um melhor entendimento da cinética envolvida no 

processo de identificação do fármaco pelo receptor. 
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Um estudo semelhante foi desenvolvido por Chen et al. [79], que também 

usaram um transistor IGZO, mas estudaram a análise transiente do complexo 

estreptavidina-biotina. Os canais foram desenhados em um substrato de vidro externo 

ao sensor, evitando assim a contaminação e permitindo múltiplos usos do aparelho. 

O sistema integrado era formado por um chip microfluídico de vidro com três canais 

de 200 e 4000 �m de largura e comprimento, respectivamente, e um circuito integrado 

contendo três MOSFETs do tipo n. 

O mecanismo de resposta baseou-se na modulação da corrente da fonte dreno 

(IDS) causada pela formação do complexo entre estreptavidina e biotina, que alterou o 

potencial de porta. Por meio desse método, os autores obtiveram informações sobre 

as diferentes propriedades elétricas e de difusão das proteínas e também do 

complexo, fazendo com que a estreptavidina, por seu maior raio molecular, 

apresentasse um tempo de difusão maior que a biotina independentemente das faixas 

de concentração. Quando o complexo foi formado, devido ao seu tamanho maior, seu 

coeficiente de difusão foi menor o que o fez circular em menor velocidade pelo canal 

microfluídico. Para validar os dados obtidos pelas medidas elétricas, os autores 

também realizaram testes ópticos em microscópio de fluorescência. 

No estudo de Chae et al. [97], os autores desenvolveram um EGFET baseado 

em IGZO e avaliaram a viabilidade do sensor projetado em sensoriamento biológico. 

Para tanto, os autores depositaram filmes IGZO via sputtering de radiofrequência que 

foram utilizados como canal elétrico e interface biológica do sensor. Os autores 

prepararam a estrutura da membrana a partir de modificações de superfície de IGZO 

com APTES que receberam anticorpo monoclonal SPM451 para ligação a proteínas 

³-sinucleína, um marcador da doença de Parkinson. 

No estudo os autores prepararam eletrodos com modificação pelo reagente e 

outro sem a modificação para fins comparativos. Eles também miniaturizaram o canal 

ativo do dispositivo para que o sensor operasse em baixa potência e fabricaram o 

sistema em lotes para comparar seus parâmetros e verificar possíveis divergências 

nos valores de eficiência. O filme fino de IGZO atuou como uma camada elétrica ativa 

e tinha 80 �m2 de largura e 10 �m2 de comprimento. Com essas medidas, os autores 

obtiveram 32 aparelhos utilizando 4 polegadas de substrato com cada aparelho 

possuindo cinco canais ativos individuais. 

Na fabricação em lote, os dispositivos apresentaram coeficiente de variação de 

11,4%, o que estava dentro da faixa aceitável. Quando o sensor atuou no 
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reconhecimento de pH, a sensibilidade do modificado foi duas vezes maior do que o 

não modificado. Na detecção de proteínas, o sensor trabalhou em uma faixa de 

concentração de 10 fg.mL-1 a 1 ng.mL-1 com uma sensibilidade de 9,35 mV.década-1, 

provando ser um bom exemplo de fabricação tanto de um sensor in situ quanto de um 

candidato promissor em análises clínicas envolvendo a proteína ³-sinucleína. 

 

 

2.2.4 FETs flexíveis/vestíveis integrados 
 

Recentemente, o desenvolvimento de sensores flexíveis com possibilidade de 

adaptações para dispositivos vestíveis que sejam eficientes ao monitoramento de 

espécies em fluidos corporais que não o sangue tem recebido importante atenção. 

Nesse sentido, biossensores não invasivos que utilizam saliva, suor e lágrimas estão 

ampliando nosso entendimento sobre a distribuição de espécies relevantes em fluidos 

biológicos e suas vantagens são, entre outras, seu baixo peso e baixa voltagem 

operacional. 

No trabalho de Laliberte et al. [76], os autores relataram o desenvolvimento de 

um chip vestível que acoplou transistores de efeito de campo de grafeno, GFETs, em 

uma estrutura microfluídica feita de PDMS em proporções de 600�m por 100�m2 para 

detecção de interleucina-6 (IL-6), proteína que atua na resposta inflamatória aguda do 

corpo humano. Os GFETs, devido a sua formação em grafeno, possuíam geometria 

bidimensional com propriedades mecânicas maleáveis. No estudo dos autores essas 

propriedades foram exploradas na construção do sensor com a superfície do grafeno 

modificada por aptâmeros. Os aptâmeros promoveram a formação de interações do 

tipo antígeno-anticorpo que modularam o potencial de porta e, consequentemente, a 

condutância do FET. 

O dispositivo fabricado possuía um circuito alimentado por bateria que era 

utilizado para controle de sensores e registro de dados. Este sistema permitiu explorar 

a autonomia das aplicações de biossensor e POC. Com o aparelho, eles obtiveram 

uma faixa de detecção de 10 pmol.L-1 a 100 nmol.L-1, compatível com outros estudos 

já publicados. Além disso, o dispositivo apresentou boa funcionalidade mesmo com 

modificações mecânicas na estrutura, pelo menos entre um raio de curvatura de 1,5 

cm a 4,25 cm. Projetar dispositivos autônomos reduz a possibilidade de interferência 

humana nas medições e permitem uma manipulação mais fácil do sensor. 
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Dispositivos baseados em grafeno têm sido amplamente utilizados em 

pesquisas de detecção de proteínas como base para camadas ativas, principalmente 

aquelas formadas por sondas de DNA [132]. No entanto, os dispositivos baseados em 

grafeno sofrem com a escolha do método de transferência do grafeno que pode afetar 

as características elétricas do material, causando alterações no ponto de Dirac. Os 

processos de transferência envolvem condições e tempos diferentes, dependendo do 

procedimento, e podem ocasionar danos ou efeitos de dopagem na superfície do 

grafeno, fatores que podem alterar as propriedades do material.  

A voltagem do ponto de Dirac dada a bipolaridade do grafeno foi usada para a 

detecção do analito alvo. O mecanismo de reconhecimento ocorreu quando os íons 

se acumularam na camada ativa da superfície do grafeno, alterando a condutância do 

canal. Essa condutância era associada à concentração alvo na amostra e assim foi 

possível realizar detecções em diferentes faixas de concentração [133]. 

 

 

2.2.5 FETs Orgânicos 
 

Dispositivos FET que possuem filmes orgânicos são chamados de transistores 

orgânicos e sua integração em chips microfluídicos também é relatada na literatura. 

No estudo de Koklu et al. [68], foi desenvolvido um sistema de detecção de glicose 

utilizando um transistor eletroquímico orgânico (OECT). Eles usaram polímeros para 

o desenvolvimento da estrutura e funcionalizaram o eletrodo de porta com enzimas 

de glicose oxidase que ajudaram no reconhecimento da glicose. O trabalho foi o 

primeiro a integrar um sistema microfluídico a um OECT operando em modo de 

acumulação para detecção por enzimas e em tempo real. 

O OECT foi desenvolvido em um substrato de vidro por meio de um processo 

de fotolitografia formando canais de 1 mm x 1 mm de largura e altura e apresentou 

alta sensibilidade e estabilidade, parâmetros essenciais para dispositivos portáteis e 

autônomos. A concentração do eletrólito controlava a tensão de alimentação do OECT 

e o canal existente entre a fonte e o dreno foi estruturado a partir do condutor orgânico. 

O sensor foi o primeiro relatado na literatura que permitiu a detecção de glicose sem 

a necessidade de um detector amperométrico adicional para monitoramento de 

peróxido de hidrogênio (H2O2). Em comparação com os resultados de detecção de 

outros chips, como os feitos em PEDOT:PSS, o sensor fabricado apresentou uma 
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sensibilidade maior. Apesar dos bons resultados, quando integrados aos canais de 

um chip microfluídico, a estabilidade e a sensibilidade obtidas não aumentaram, 

apenas a relação sinal/ruído melhorou. 

Ricci et al. [134] usaram um EGOFET para detectar a proteína a-Sinucleína, 

indicativa de doenças degenerativas como Parkinson e Alzheimer. O objetivo do 

estudo foi a detecção de Parkinson e um LOD de 0,25 pmol.L-1 foi alcançado. O sensor 

foi livre de rótulos explorando o canal semicondutor orgânico para transdução de sinal 

com diferentes estratégias para funcionalização de superfície com anti(³-Sinucleína). 

A diferença entre OECTs e um EGOFET está no modo de operação. Enquanto 

os OECTs exploram tanto a difusão quanto a dopagem eletroquímica do filme 

detector, os EGOFETs dependem da capacitância entre o eletrodo de porta e o 

material ativo [134]. No geral, a vantagem de usar FETs orgânicos é que eles são 

ultrassensíveis e altamente específicos para ensaios bioanalíticos. Possuem também 

maior proximidade com o meio aquoso e possibilidade de interface ou integração à 

matrizes com sistemas vivos. Suas desvantagens correspondem aos materiais. 

Existem poucos materiais orgânicos estáveis e com alta mobilidade eletrônica, o que 

restringe o desenvolvimento desse tipo de sensor [134, 135]. 

 

 

2.2.6 Dispositivos com contrapartes não elétricas 
 

Para reduzir a interferência de espécies inconvenientes à sensibilidade do 

sensor, na pesquisa de Kim et al. [136] os autores desenvolveram um biossensor 

baseado em EGFETs com a porta estendida do dispositivo formada na área inferior 

do canal microfluídico. O canal era feito em silício com profundidade de 15 �m e 

largura de 400 �m. Essa configuração superou a planaridade desse tipo de transistor 

e foi utilizada na detecção do complexo estreptavidina-biotina. Os autores usaram um 

eletrodo de ouro como terminal de porta com uma monocamada automontada rica em 

grupos tiol. Os autores também realizaram testes com um biossensor de Ressonância 

de Superfície de Plasma (SPR) para comparar os resultados e validar a estratégia 

utilizada na pesquisa. 

O princípio de detecção utilizado no estudo acima foi semelhante ao do estudo 

de Cheng et al. [118], em que a formação do complexo modificou a carga proveniente 

dos grupos funcionais das moléculas e modulou a corrente do sensor. 
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Outro estudo sobre sistemas integrados que merece destaque foi o 

desenvolvido por Liu et al. [137], que realizaram uma análise estática e dinâmica. O 

sensor possuía, além do EGFET, ressonadores solidamente montados (SMRs) e 

permitia uma análise multiplexada para detectar interações moleculares e obter 

diferentes parâmetros físico-químicos envolvidos nas interações. No sistema, as 

medições eram independentes, os FETs eram responsáveis pela análise estática e os 

ressonadores obtiveram dados da análise dinâmica da interação entre o antígeno 

monoclonal de camundongo específico da próstata humana (anti-PSA) e o antígeno 

prostático humano nativo (PSA) com seus respectivos pares de anticorpos. 

No estudo, os autores utilizaram uma matriz contendo quatro pares de portas 

estendidas feitas de ouro e o princípio envolvido na detecção via ressonadores 

ocorreu devido à exposição do sensor a um campo elétrico que foi responsável por 

gerar energia acústica dentro da camada piezoelétrica do SMR. Quando a espécie de 

interesse estava presente na amostra, o fluxo da solução modificou a vibração 

mecânica da camada piezoelétrica de acordo com a concentração presente. 

No estudo de Park et al. [138], estruturas de FET de silício foram fabricadas 

para detecção eletroquímica e de fluorescência. Como os autores visavam a detecção 

elétrica e óptica, o dispositivo exigia um bom nível de transparência para melhor 

resolução da imagem. Para isso, era preciso que a vedação do líquido no canal fosse 

fina e era preciso um design específico de um sensor para o alcance desse objetivo. 

Nomeado de FET de trincheira, o dispositivo contendo quatro FETs em um substrato 

tipo p permitiu monitorar o movimento de materiais carregados, incluindo DNA, em um 

canal microfluídico híbrido PDMS/vidro que era cônico até uma largura de 2�m. A 

grande inovação do estudo foi que não havia contato de porta metálica, pois o alvo 

carregado era o responsável pela modulação do potencial.  

Os autores também fabricaram um sensor com porta metálica para fins 

comparativos. A fluorescência para detecção óptica veio de microesferas 

fluorescentes modificadas por carboxilato. Embora o sensor tivesse obtido resultados 

interessantes, ele exigiu pré-amplificadores para aplicar tensão de dreno e detectar a 

corrente IDS. A medição bimodal também não foi efetiva para o uso simultâneo do 

sensor, pois a corrente fotoelétrica causava ruído na medição elétrica. 

Outros modelos que também surgiram são aqueles com janelas de detecção 

sequencial, conforme relatado por Kuo et al. [139]. No estudo do autor, um dispositivo 

foi composto por seis estruturas metálicas de alumínio para evitar que uma medição 
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com apenas uma estrutura de reconhecimento colapsasse a porta da sonda e 

danificasse o sensor. 

Os autores realizaram medidas estáticas e dinâmicas nas quais o último metal 

de acesso transmitiu o sinal de resposta da porta de um MOSFET comercial através 

de pads de contato (Pad). A detecção ocorreu devido ao potencial de superfície do 

óxido binário (RuO2) variar com a concentração de ácido lático. Com uma tensão de 

porta de 1,8 V a sensibilidade e a linearidade sob condições estáticas foram 61,62 

mV.mM-1 e 0,991, respectivamente. Os valores desses mesmos parâmetros quando 

em condições dinâmicas foram 81,31 mV.mM-1 de sensibilidade e 0,995 de linearidade 

para uma vazão de 30 �L.min-1. 

 

 

2.2.7 Dispositivos de Detecção de íons cloreto 
 

Na pesquisa de Chou et al. [140], foi utilizado um novo formato de dispositivo 

EGFET, em que uma porta estendida foi integrada a um chip microfluídico em PDMS 

de canal de 50 mm de comprimento, 500 �m de largura, e raio de 0,2 mm projetado 

para a detecção de íons cloreto. A plataforma foi projetada por tecnologia de 

fotolitografia e corrosão e o EGFET tinha duas portas, uma superior composta por 

uma membrana de íons cloreto e uma inferior formada por um filme de dióxido de 

rutênio RuO2 ligado a íons cloreto. O dispositivo foi testado em soluções de cloreto de 

sódio (NaCl) em concentrações de 1 mol. L-1 a 10-5 mol. L-1 em condições estáticas e 

dinâmicas. 

Como resultado, verificou-se que o sensor apresentou melhor sensibilidade e 

linearidade para concentrações de NaCl na faixa de 10-1 mol. L-1 e 10-4 mol. L-1. Em 

condições dinâmicas a sensibilidade e a linearidade do sensor foram melhores do que 

em condições estáticas. Isso mudou quando taxas de fluxo superiores a 15�L.min-1 

foram aplicadas. O sistema tinha um limite de detecção de 10-4 mol. L-1, faixa de 

linearidade de 0,1 a 10-4 mol. L-1, melhor taxa de fluxo em 15 �L.min-1, sensibilidade 

média de 33,73 mV.década-1 e linearidade de 0,996. 

Em outro estudo do mesmo grupo, Tseng et al. [141] novamente usaram filmes 

finos feitos de RuO2 para investigar as características de detecção dinâmica com 

vazões entre 5�L.min-1 e 40�L.min-1 para reconhecimento de íons cloreto, mas neste 

caso, o filme de RuO2 foi enriquecido com óxido de grafeno (GO) em diferentes 
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proporções. Os autores testaram duas configurações de EGFET, uma estruturada 

como PET/RuO2/GO/íon cloreto e outra sem GO, e os resultados obtidos 

comprovaram que o uso de GO aumentou a superfície de detecção e, 

consequentemente, aumentou a sensibilidade do sensor para íons cloreto. 

Os melhores resultados foram obtidos com uma vazão de 30�L.min-1 com 

sensibilidade do sensor igual a 66,673 mV.década-1, linearidade de 0,998 e proporção 

RuO2/GO de 0,010%. Os dados obtidos neste novo estudo foram novamente 

superiores às medições estáticas, demonstrando o potencial de uma medição 

microfluídica dinâmica. 

Vimos anteriormente que o método de detecção em EGFETs em muitas 

pesquisas é baseado no modelo de ligação de sítio e na teoria elétrica de dupla 

camada. Considerando esses modelos para uma configuração de medição de pH, seu 

funcionamento pode ser explicado por uma reação de protonação/desprotonação que 

ocorre na membrana do sensor, responsável por controlar o potencial de superfície e 

fornecer uma carga líquida. Este é um importante princípio de detecção utilizado em 

sensores EGFETs que ocorre não apenas na identificação de prótons, mas se 

expande para outras espécies e, devido a isso, pode ser utilizado em diferentes 

detecções. Essa possibilidade fez com que esses sensores fossem projetados para 

outras detecções, como as mencionadas acima. 

 

 

2.2.8 Outras aplicações 
 

Com o surgimento de novas aplicações de materiais para dispositivos FETs, os 

processos de obtenção do silício foram modificados para identificar se esse material 

também poderia ter propriedades ópticas. Os dispositivos de silício poroso parecem 

ter funcionalidades elétricas e ópticas [142, 143]. 

Na pesquisa de Ahmed et al. [144], foram utilizados EGFETs à base de silício 

poroso fabricados em uma folha de silício tipo n de orientação cristalográfica 111. O 

dispositivo foi usado para monitorar o potencial de hidrogênio do meio. 

Ma et al. [145] desenvolveu um chip integrado para a detecção de bactérias 

envolvidas na manifestação da tuberculose. Para isso, os autores construíram uma 

estrutura microfluídica multicanal na qual foram integrados 360 transistores de 

nanofios ultrassensíveis à base de silício, que serviram como um filme sensor para a 
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sonda de captura e o reconhecimento eletroquímico ocorreu pela interação antígeno-

anticorpo. 

 

 

Neste capítulo, fizemos um apanhado das teorias envolvidas em cada área que 

a pesquisa aqui relatada se insere e revisamos os principais avanços em sensores 

integrados, concentrando-nos nas potencialidades do emprego de transistores de 

efeito de campo no desenvolvimento de dispositivos que permitem a realização de 

análises químicas e bioquímicas. A partir dos resultados das pesquisas apresentadas 

aqui vimos que dispositivos com interface elétrica como os EGFETs parecem ser uma 

boa alternativa à construção de plataformas de reconhecimento molecular e quando 

integrados a chips microfluídicos permitem medições em baixos volumes de amostra, 

diminuição no sinal de fundo, além de automação dos sistemas. 

Sensores que utilizaram FETs do tipo EGFET mostraram alcançar menores 

limites de detecção, o que pode ser atrelado a estrutura desse tipo de transistor com 

um melhor encapsulamento e flexibilidade do terminal de porta para integração a 

plataformas microfluídicas complexas. De modo geral, aplicações clínicas parecem 

ser o tema mais pesquisado e as pesquisas podem ser cada vez mais aperfeiçoadas 

com o uso desses sensores e com o desenvolvimento de novos o que abre um leque 

de possibilidades em pesquisas nessa área que tem sido um campo fértil a novas 

descobertas. 
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CAPÍTULO 3: PARTE EXPERIMENTAL 

3.1 Reagentes 
 

Todos os reagentes eram de grau analítico e foram usados como recebidos, 

exceto quando indicado o contrário. Foram utilizados Cloreto de potássio (KCl), 

Ferricianeto de potássio (K3[Fe(CN)6]), Ferrocianeto de potássio (K4[Fe(CN)6]), 

Hidróxido de sódio (NaOH), Nitrato de sódio (NaNO3), Cloreto de sódio (NaCl), 

Metanol e Ácido clorídrico (HCl) adquiridos na Synth (Diadema, SP, Brasil). Tiocianato 

de Potássio (KSCN), L-Histidina (L-His, > 99%), Ácido 2-(N-morfolino)etanossulfônico 

(MES, >99%), Potássio tetrakis[3,5- bis(trifluorometil)fenil] borato (C32H12BF24K, 

>95%), Creatinina anidra cristalizada (98%), Clorofórmio deuterado (CDCl3), 

Clorofórmio, Pirrol, Acetona pura e Grafite em pó foram obtidos da Sigma-Aldrich 

(Darmstadt, Alemanha). Resina Anycubic Clear (Anycubic, Hong Kong, China) e 

resina Clear V4 acrylic da FormLabs (Somerville, MA, EUA) também foram utilizadas. 

 

3.1.1 Soluções de teste 
 

As soluções foram preparadas em água deionizada (DI) 18,2 M'.cm a 25 ºC, 

em urina, saliva e em suor sintético comercial. Ferricianeto de Potássio e Ferrocianeto 

de Potássio foram preparadas em água DI para soluções com concentrações de 10 

mmol L-1, 1 mmol L-1 , 10-1 mmol L-1 até 10-6 mmol L-1, o que formou oito amostras. As 

soluções de NaCl foram preparadas em água (DI), NaNO3 (0,5 M) e em urina sintética 

e tinham concentrações 1 mol. L-1 a 10-6 mol. L-1 formando sete padrões para cada 

teste o que totalizou 21 soluções de NaCl testadas. Uma última amostra de NaCl 

testada foi a diluição em água DI da urina sintética comercial, totalizando seis diluições 

para a formação de seis amostras. As soluções padrões de KSCN também tinham 

concentrações de 1 mol. L-1 a 10-6 mol. L-1 e foram preparadas em água DI, saliva, 

suor e urina sintética comercial (pH 5,8). As amostras de creatinina foram preparadas 

em água DI, em solução tampão com pH 4 e em urina sintética 10 vezes diluída em 

água DI. As concentrações de creatinina nas matrizes eram de 3, 5, 9, 12, 15, 17, 21, 

24 e 27 mmol L-1. 

 

3.2 Design do microchip e fabricação 
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Inicialmente foram fabricados chips microfluídicos em PDMS por processo de 

litografia suave conforme especificado no Apêndice A. 

Devido a vazamentos de líquido e pela possibilidade de fabricar em uma única 

etapa tanto o chip microfluídico como o eletrodo indicador já integrado, decidimos dá 

sequência a pesquisa com dispositivos microfluídicos fabricados com o uso de uma 

impressora 3D Phrozen Sonic Mini 8 K (Phrozen Technology, Taiwan, China). O 

software usado para criação do objeto 3D foi o Fusion 360 Autodesk (San Rafael, 

EUA). O software para o controle da impressão 3D e fatiamento do objeto foi o 

Chitubox versão 1.8 e a resina utilizada para a impressão foi a Anycubic Clear (405 

nm). O modelo de dispositivo fabricado tinha uma estrutura de canal único com 

entrada e saída de amostra, como é apresentado na Figura 5, a seguir, isso permitia 

entrega eficiente de líquido aos eletrodos que formavam as paredes laterais do canal. 

 
Figura 5: Desenho CAD do dispositivo microfluídico fabricado por processamento digital de luz. (a) 

Desenho CAD do dispositivo usando o Fusion 360, mostrando as medidas projetadas dos 
reservatórios, canal de fluxo, entrada dos eletrodos largura e comprimento do dispositivo nas vistas 

frontal (I) e lateral (II). (b) Modelo do dispositivo depois de finalizado, destacando o desenho do 
orifício do eletrodo (I) e do reservatório de saída (II) mostrando o seu perfil na projeção do fluxo com o 

caminho percorrido pela amostra (III). 
 

O dispositivo de medida em fluxo da Figura 5 tinha 60 mm de comprimento, 20 

mm de largura e 2,1 mm de altura. Havia apenas um canal de fluxo projetado no chip 

que tinha projeção computadorizada de 50 mm de comprimento, 0,200 mm de 

profundidade e 0,100 mm de largura. Haviam reservatórios circulares em cada 
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extremidade do canal com diâmetro de 3 mm e a profundidade era de 0,200 mm. Ao 

longo do canal fluídico havia dois círculos de 1,20 mm de diâmetro e 0,200 mm de 

profundidade. Eles foram utilizados como entrada para o eletrodo de trabalho e de 

referência tendo eles 7,88 mm de separação. Uma camada de 0,1 mm fazia a vedação 

do canal. O processo de impressão do dispositivo na máquina 3D durou 24 minutos.  

Um microscópio invertido Axio Observer A1 (Zeiss, Alemanha) equipado com 

uma fonte de luz HAL 100 para análise óptica foi utilizado para verificar as dimensões 

do canal do chip microfluídico após impresso na máquina 3D. 

Depois da caracterização da impressão o chip foi finalizado conectando tubos 

de Tygon® aos reservatórios de entrada e saída. Cada tubo tinha 4 mm de diâmetro 

total, 2 mm de diâmetro interno e 170 mm de comprimento. Em um dos tubos foi 

conectada uma agulha de injeção com 60mm de diâmetro e 25 mm de comprimento. 

Por fim, os eletrodos de referência e de trabalho foram cuidadosamente fixados ao 

dispositivo com resina fotocurável e levados a máquina de projeção UV (405 nm). 

 

 

3.3 Eletrodos  
 

O eletrodo de referência utilizado para todos os testes era de Ag/AgCl em 

solução de KCl 3,0 mol. L-1. Como eletrodo indicador foram utilizados fios de platina, 

Ag/AgCl e pasta condutora a base de grafite com OMCP em fios de cobre. Esses 

eletrodos foram usados na detecção de complexo [Fe(CN)6]3-/[Fe(CN)6]4-, Cl-, SCN- e 

creatinina, respectivamente.  

 

3.4 Transistor 
 

Fabricamos um transistor, conforme procedimentos especificados no Anexo 1. 

Frente a algumas intercorrências também procuramos por modelos MOSFETs 

comerciais.  

O modelo comercial 2N4351 (Motorola, Chicago, IL, EUA), que é um dispositivo 

com os quatro terminais (corpo, dreno, fonte e porta) totalmente isolados, foi o 

dispositivo MOSFET comercial escolhido para esta pesquisa. Os quatro terminais 

separados possibilitavam uma melhor polaridade de dreno, fonte e porta. Além disso, 
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a configuração elétrica interna desse modelo de MOSFET não continha diodo em 

paralelo com os terminais. Devido a esses fatores, esse foi o modelo comercial 

escolhido para a nossa pesquisa. As características elétricas do dispositivo podem ser 

examinadas no Anexo 2. 

O desempenho elétrico dos MOSFETs candidatos foi avaliado. Apenas 

MOSFETs comerciais que passaram nos testes e mostraram desempenho 

semelhante nas características de corrente fonte-dreno e tensão de limiar foram 

considerados para os experimentos. 

 

3.5 Medidas experimentais 
 

Equipamentos como fontes de tensão Minipa MPL 3303M (Xangai, China), 

multímetro digital Minipa ET-2517 true RMS (Xangai, China), bomba de seringa 

Harvard Apparatus (Holliston, MA, EUA), Interface elétrica analógica – digital National 

Instruments USB 6002 (Budapeste, Hungria), um Sistema Caracterizador de 

Semicondutores KI 4200 MPSMU (Keithley, Cleveland, OH, EUA), modulador de fluxo, 

gaiola de Faraday, placa de circuito impresso de fenolite, fios de cobre, 

interconectores elétricos e baterias de 3,7 Volts foram utilizados para a realização das 

medidas.  

A Figura 6 a seguir apresenta o primeiro sistema de medida utilizado. 

 
Figura 6: Sistema de medida estático e dinâmico. 

 
O sistema de medida estática, expresso na Figura 6, consistiu em um eletrodo 

de referência e um eletrodo indicador posicionados dentro de um béquer de 10 mL 
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com a solução de análise. Para as medidas em fluxo, os eletrodos de referência e 

indicador foram posicionados em orifícios pré-concebidos no chip microfluídico. Foi 

utilizada uma bomba de seringa para introduzir as amostras no canal do chip. Em 

ambos os sistemas o eletrodo de referência foi ligado diretamente a uma unidade 

elétrica (SMU) para receber os sinais do Analisador de parâmetros semicondutor. O 

eletrodo indicador foi conectado ao terminal de porta do MOSFET comercial 2N4351 

e também ligado a unidade elétrica para contato com o Analisador de parâmetros 

semicondutor. Um monitor de computador integrado ao analisador projetava e permitia 

acessar os dados gerados durante as medidas. 

As estações de sonda e os analisadores de parâmetros semicondutores foram 

calibrados regularmente para garantir a precisão do registro e análise de dados. A 

porta estendida que compunha os EGFETs foi conectada externamente aos 

MOSFETs comerciais através do SMU. A plataforma de detecção em fluxo, conforme 

mostrado na Figura 6 acima, entregou continuamente a amostra aos canais de 

detecção onde estava a extensão de porta dos FETs por meio de uma bomba de 

seringa. Realizamos dois tipos de medidas em solução para respostas na região de 

saturação do MOS. Foram elas: 

1- Variação na voltagem entre a porta e a fonte (VGS) e entre fonte e dreno (VDS) 

com os eletrodos de trabalho e referência imersos em soluções contidas em 

um béquer. Aos dados dessa medida denominamos ao longo do texto como 

medidas estáticas (SM). O VGS citado nas medidas experimentais referem-se 

ao potencial aplicado ao eletrodo de referência em relação ao eletrodo 

indicador. 

2- Mesmo procedimento da medida 1 com os eletrodos no canal do microchip 

fabricado e injeção de fluxo 500 �L/min por bomba de seringa. Aos dados dessa 

medida denominamos ao longo do texto como medida em fluxo (FM). 

 

Além da análise de perturbação à corrente fonte-dreno advinda das diferentes 

concentrações das soluções, curvas características de transferência (IDS-VGS) na 

região de triodo foram usadas como outro método de investigação da resposta aos 

analitos, analisando a voltagem de limiar ocasionada por cada concentração das 

amostras. 
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Após as medidas acima mencionadas, realizamos a construção de um novo 

sistema para o que denominamos como medidas com alíquotas no fluxo. O sistema 

montado é exposto na Figura 7, a seguir. 

 
 

Figura 7: Sistema de medida com injeção de alíquotas de amostra. 
 

 
No sistema de injeção de alíquotas havia uma bomba de seringa que injetava 

solvente enquanto um o modulador de fluxo acoplado a ela era ativado para injetar 

uma pequena quantidade de amostra. Os eletrodos foram soldados a uma placa de 

fenolite com um circuito de medida elétrica (Figura 7I) em que na saída do terminal de 

dreno havia um resistor de 8,2 K'. A amostra entrava numa gaiola de Faraday através 

de tubos posicionados nos extremos da gaiola (Figura 7II) e percorria o chip 

microfluídico (Figura 7III) no seu interior, passando pelos eletrodos indicador (Figura 

7IV) e referência (Figura 7V). Através de interligações no exterior da gaiola de Faraday 

o circuito recebia as aplicações de tensão e uma interface analógico-digital era 

responsável pela recepção dos sinais. Quando a amostra foi injetada, o monitor de 

computador ligado à interface analógico-digital apresentou picos de tensão 

característicos de cada concentração das soluções. 

O desenho do circuito elétrico utilizado pode ser observado abaixo, na Figura 

8.  



59 
 

 
 

 
Figura 8: Circuito elétrico projetado para as medidas com alíquotas no fluxo. 

 

 

No circuito o terminal de corpo do MOSFET foi aterrado para a polarização 

deste em relação à porta do dispositivo. Havia um resistor em paralelo com o dreno 

pois medimos a variação de corrente nesse terminal ao longo da mudança no valor 

de VGS. A ideia era que o resistor em paralelo ao terminal de dreno nos fornecesse 

informações quanto a corrente de saída neste terminal. Uma vez obtida a corrente, 

dada a equação de Ohm, calculávamos a voltagem utilizando o software Labview com 

interface adaptada apropriadamente para esta medida. A corrente que circulava, 

consequentemente estava atrelada a indução das cargas na porta do MOSFET e por 

isso poderíamos fazer esta aproximação [146]. 

A ponta de prova utilizada estava interligada a uma interface analógica-digital 

conectada ao programa de computador e então foi possível detectar os incrementos, 

restringindo-os somente aqueles com valores acima de 5 V que era o limite de medida 

da interface analógica-digital. 

O procedimento utilizando o sistema da Figura 7 e 8 foi semelhante ao da 

medida 2 descrita anteriormente. Mas a bomba de seringa injetou ininterruptamente o 

branco (matrizes em que as soluções foram preparadas) enquanto diferentes 

concentrações do analito foram injetadas pelo modulador de fluxo entre alguns 

intervalos. Aos dados dessa medida denominamos ao longo do texto como PIn. 

 

 

3.6 Membrana sensora à creatinina: Confecção e Caracterização 
 

Para encontrar uma melhor proporção entre OMCP e pasta condutora, 

inicialmente produzimos a pasta por uma mistura de resina Clear V4 acrylic e grafite 
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na proporção de 8/9 (p/p), respectivamente do peso em grama dos componentes, 

conforme descrito em um trabalho anterior do grupo [115] e em sequência 

adicionamos 10 mg de mesooctametilcalix[4]pirrol (OMCP) sintetizado e caracterizado 

conforme procedimentos descritos no Apêndice C.  

Utilizamos uma proporção fixa de OMCP (10 mg) para variações (p/p) de pasta 

condutora (50, 100, 200, 300 e 400 mg) utilizamos um fio de cobre como contato 

elétrico. A mistura foi deixada para cura na máquina de projeção UV (340-405 nm) 

durante 7 horas para endurecer a membrana. Esta configuração é referida ao longo 

do texto como Mg1:5, Mg1:10, Mg1:20, Mg1:30 e Mg1:40. 

Medidas de superfície da membrana sensora foram realizadas para averiguar 

suas propriedades estruturais de modo a identificar como a composição poderia afetar 

seu funcionamento. Para isso, realizamos Espectroscopia Vibracional de 

Infravermelho com Transformada de Fourier de Reflexão Total Atenuada (ATR-FTIR) 

a qual auxiliava na obtenção de informações quanto a configuração molecular e 

estrutura interativa da membrana.  

Após obter informações quanto a melhor proporção entre pasta condutora e 

espécie de reconhecimento, adicionamos Tetraquis[3,5-bis(trifluorometil)fenil] borato 

de potássio (KTPB) como trocador iônico em uma quantidade referente a 1/3 (em 

miligramas) de OMCP. Após pesadas, as quantidades equivalentes foram misturadas. 

Em cada junção fazíamos a mistura manual dos componentes até que visualmente 

esses estivessem bem integrados. Em sequência, revestimos fios de cobre com a 

mistura preparada e levamos para a máquina de cura com projeção UV de 340-405 

nm, durante 9 horas. Este foi o nosso eletrodo indicador de creatinina. Realizamos 

Microscopia Eletrônica de Varredura para obter informações quanto a morfologia da 

membrana com a adição de cada componente. 

O tamanho da membrana utilizada nas medidas estáticas foi de 1 cm recoberta 

em um fio de cobre de 0,51 mm. Para as medidas dinâmicas, a membrana preencheu 

uma área de 0,0726 mm. 

 

 

3.7 Parâmetros de avaliação do sensor 
 

3.7.1 Sensibilidade 
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Curvas de corrente de fonte-dreno (IDS) e voltagem de limiar (VT) em função da 

concentração das soluções foram construídas a partir do valor médio de triplicatas das 

medidas para cada concentração da solução. A sensibilidade em corrente de fonte-

dreno foi descrita como a variação da curva linear ao traçar a raíz quadrada de IDS na 

região de saturação versus a concentração das amostras. A sensibilidade em tensão 

foi calculada como a variação da curva linear ao traçar VT versus a concentração das 

soluções. Utilizamos o Origin 8.1 para plotar os gráficos e obter informações das 

curvas. 

O limite de detecção e o limite de quantificação foram ambos obtidos com base 

no ajuste linear dos gráficos das medidas.  

 

3.7.2 Linearidade 
 

O ajuste linear das curvas de corrente e voltagem versus a concentração nos 

forneceu a linearidade da medida. 

 

                                                                            Ā = þ2                                                                 (Equação 8). 
 

em que R2 é o coeficiente de determinação. 

Valores de R2 mais próximos de 1 indicaram que a medida era mais linear. 

Construímos a curva de dados das medidas e calculamos a linearidade para as 

diferentes soluções usando o Origin 8.1. 

 

3.7.3 Histerese 
 

A histerese do sensor foi medida pela variação de IDS quando o sensor foi 

testado na sequência de concentração inicial 15 mmol L-1 e após nos valores de 3, 5, 

9, 12, 17, 21, 24 e 27 mmol L-1 de creatinina, em que, nos intervalos das concentrações 

eram novamente realizados testes na solução de 15 mmol L-1. O cálculo de histerese 

considerou a Equação 9 a seguir, 

                                                        / =  ý�(1)− ý�(ÿ..)ý�(1) 100 (Equação 9). 

em que Vx(1) é o valor da corrente medida na primeira concentração de 15 mmol.L-1, 

ou seja, no início da sequência e Vx(n) é o valor medido ao final da sequência. 

Multiplicando o valor por 100, obtém-se a porcentagem de histerese. 
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3.7.4 Estabilidade 
 

A estabilidade do sensor foi avaliada ao longo de 90 dias, com armazenamento 

a -18 ºC, sendo realizados testes periódicos nos dias 1, 3, 7, 75 e 90 após sua 

fabricação. As medições foram feitas para concentrações de creatinina variando entre 

3 mmol L-1 e 27 mmol L-1. Esses intervalos foram escolhidos para avaliar a degradação 

inicial e a durabilidade do sensor a longo prazo. 

 

 

3.8 Teste em Eletroforese Capilar com detector C4D 
 

O teste foi uma adaptação de uma pesquisa anterior a este trabalho [27]. Um 

capilar de sílica fundida de 50 μm d.i. e 375 μm d.o. obtido da Agilent (Brasil) de 

comprimento total de 53 cm e comprimento efetivo, desde a entrada até o detector, 

de 45 cm foi inicialmente condicionado: 15 minutos com solução de NaOH 1 mol. L-1; 

15 minutos com água deionizada; 6 minutos com HCl concentrado e 30 minutos com 

eletrólito. O eletrólito foi formado por 40 mmol L-1 de MES e 20 mmol L-1 de L-His. A 

temperatura do capilar foi controlada a 25 °C. A aquisição de dados foi realizada 

utilizando o software LabView versão 20.0.1. A tensão de separação foi de +20 kV e 

a injeção hidrodinâmica da amostra foi programada para seis segundos (a 11 kPa). 

As amostras foram preparadas com concentrações de creatinina entre 3 mmol 

L-1 e 27 mmol L-1, seguindo os parâmetros de calibração estabelecidos pela Anvisa.  

Esses valores refletem a faixa de creatinina encontrada em fluidos biológicos 

de pacientes com diferentes estágios de função renal, permitindo avaliar a 

sensibilidade e aplicabilidade do sensor [147]. As matrizes foram água deionizada e 

urina sintética adquirida comercialmente. Para uso da urina sintética, primordialmente, 

fizemos testes com diluições desta em 5, 10, 20 até 100 vezes diluídas e então 

preparamos as amostras nas urinas diluídas 10 e 100 vezes. 

 

Os resultados quanto às aplicações das metodologias descritas nesta seção 

são apresentados e discutidos na seção seguinte. 
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CAPÍTULO 4: RESULTADOS E DISCUSSÕES 

4.1 Caracterização elétrica do transistor de efeito de campo e dos sistemas  
 

O desenvolvimento do transistor nesta pesquisa visou aprimorar a aplicação 

dos MOSFETs nos EGFETs para detecção de analitos. Como desafios, identificamos 

a necessidade de otimizar a estabilidade elétrica do dispositivo e melhorar sua 

resposta frente a variações na composição da amostra. Para isso, exploramos 

diferentes parâmetros de fabricação, incluindo variações no dopante e ajustes na 

geometria do canal de condução. 

Seguindo os procedimentos de fabricação (Anexo 1), desenvolvemos o chip em 

57 etapas e fizemos a caracterização ao longo desse processo. Em cada lâmina de 

silício foram projetados MOSFETs com largura de canal de 50x100 µm e de 200x200 

µm. O valor de VT esperado para o dispositivo era de -1,5 V sendo uma voltagem 

negativa. No entanto, durante as medidas o VT foi de 11,5 V para o transistor de 

50x100 µm e 10,3 V para o de 200x200 µm, que era um valor de voltagem inicial 

extremamente alta para a aplicação nesta pesquisa. 

A variação do valor de VT ocorreu, principalmente, na etapa de difusão térmica 

em que não foi possível controlar eficientemente a taxa de infiltração de dopantes. 

Observamos que por se tratar de um processo longo que requer a confecção ou 

compra de moldes de fabricação de novos modelos de MOSFETs, específicos para 

cada pesquisa, isso geraria um custo adicional muito alto. Além disso, essa atividade 

ocuparia uma parcela significativa do período para desenvolvimento da pesquisa. 

Sendo assim, decidimos por não refazer as etapas de confecção ou desenvolver um 

novo MOSFET, mas utilizar algum modelo comercialmente disponível, uma vez que, 

a literatura abordava também esta possibilidade [21, 75, 80, 83, 90-92]. 

Através da caracterização elétrica de vários modelos MOSFETs comerciais 

escolhemos para o desenvolvimento da pesquisa o MOSFET modelo 2N4351. O 

comportamento elétrico do dispositivo no Analisador de Parâmetros de 

Semicondutores Keithley (APS) é representado na Figura 9 abaixo. 
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Figura 9: Curvas IDS versus VDS características de um MOSFET tipo enriquecimento. Em cada valor 

de VGS o VDS variou de 1 a 10 V com passo de 200 mV 
 

Como o MOSFET 2N4351 é um dispositivo comercial, ele deve ser estável por 

natureza e devido a isso observasse apenas uma curva suave na relação IDS -VDS, 

representada na Figura 9. 

As curvas IDS - VDS nos possibilitam a aquisição de outras informações 

relevantes. Uma delas é que em uma tensão de porta abaixo de aproximadamente 

3,0 V o dispositivo estava no modo de corte. Acima desse valor era sua tensão de 

limiar, momento em que era formado um canal condutivo entre os terminais de fonte 

e dreno do MOSFET. E entre um VDS 4 e 10 V, para qualquer aplicação de voltagem 

na porta, o dispositivo estava na região de saturação, onde a contribuição da corrente 

no canal fonte-dreno era máximo. Essa última região de funcionamento era onde 

queríamos que o nosso dispositivo operasse durante a medida de IDS, para obter 

informações da máxima variação de corrente de fonte e dreno operacionalizada por 

perturbações no terminal de porta do EGFET [64, 146]. 

A curva representada na Figura 9 também era útil para identificar se a porta do 

nosso MOSFET comercial também receberia contribuições de um efeito denominado 

Efeito Early. Na Figura 9 as bandas da caracterização VGS por VDS são 

aproximadamente lineares. Bandas lineares nos concedem informações quanto a 

resistência de saída na saturação do MOSFET, já que o gráfico relaciona tensão 

versus corrente.  



65 
 

 
 

Traçando retas a partir dos picos máximos de cada curva, em algum momento 

elas tocarão o eixo da abscissa em um mesmo ponto. Quando isso ocorre, dizemos 

que este ponto é a tensão Early. Essa tensão é dependente da tecnologia de 

fabricação do MOSFET e causará um defeito no funcionamento ideal do transistor 

devido a resistência de saída da fonte de corrente. Isso atribuirá maior corrente de 

saída ao dispositivo e maiores inclinações de corrente, com o aumento de VDS, pela 

influência tanto da modulação do canal pelas perturbações na porta do MOSFET 

quanto pelo efeito Early [148]. 

Como as bandas de caracterização do MOSFET mostraram-se bem planas 

(Figura 9), isso quer dizer que o efeito Early é muito negativo o que faz com que o 

incremento de corrente em altos VDSs por influência dele seja, para este caso, 

desprezível [146, 148]. Isso é reafirmado pelo valor de transcondutância obtido. Esse 

parâmetro corresponde a medida da derivada de IDS versus VGS para o MOSFET de 

canal n utilizado. 

 
Figura 10: Medida de transcondutância (GM) do dispositivo MOSFET comercial  

 

A transcondutância (GM) nos concede informações quanto à amplificação de 

sinal do dispositivo. Quanto maior o valor do GM, maior será a amplificação do sinal 

no dispositivo, isso permite que tenhamos uma maior sensibilidade do sensor em um 

menor limite de detecção. Esse parâmetro é inversamente proporcional a largura do 

canal no transistor, que para a tensão Early é diretamente proporcional. Como a 
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medida é para o mesmo transistor, podemos então fazer a aproximação de que a 

tensão Early é inversamente proporcional ao valor de GM obtido. Desta forma um 

Efeito Early desprezível nos proporciona menor valor de GM [148]. Apesar disso, 

nesta pesquisa a amplificação de sinal ainda foi adequada para a função de 

amplificação do transistor. O MOSFET que escolhemos para a pesquisa possuía 

transcondutância igual a 0,162 mS/cm. 

A curva de IDS por VGS (linha preta) presente na Figura 10 nos concede o valor 

da tensão de limiar do MOSFET, que foi de aproximadamente 3 Volts. Reafirmando 

os dados gerados com a medida IDS-VDS. Neste valor o incremento de corrente é muito 

baixo e na Figura 9 não está nítida devido aos incrementos dos demais valores de VGS 

serem superiores e restringi-lo pela escala do eixo y. 

Os dados das caracterizações elétricas mostraram-se bem estáveis, o que já 

era esperado para um dispositivo comercial. Tais dados possibilitaram que fatores de 

instabilidade do dispositivo fossem minimizados e apenas problemas no eletrodo, que 

poderiam ser otimizados mais facilmente, devessem ser considerados no estudo. 

 

 

4.2 Caracterização do chip microfluídico após a impressão 3D 
 

Para as análises em fluxo, a Figura 11, a seguir, mostra a caracterização do 

chip microfluídico quando este foi marcado com azul de metileno para melhor 

visualização dos limites de borda dos canais. 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 

(e) 

 

(f) 

 
Figura 11: Chip microfluídico impresso por processamento digital de luz. (a) medidas do canal do 

chip. (b) dimensões dos reservatórios. (c) entrada dos eletrodos. (d) zoom da área de interação dos 
eletrodos indicador e referência com o canal. (e) superfície do dispositivo microfluídico. (f) lateral do 

dispositivo microfluídico. 
 

Quando caracterizado, o chip tinha dimensões de canal de 99,66 x 176,34 �m; 

com 131,52 mm para entrada dos eletrodos e 196,11 mm internos nos reservatórios. 
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Como estávamos interessados em assegurar que a interação com o eletrodo 

pudesse ser realizada sem outras contribuições, como turbulências no escoamento, o 

chip de canal único e reto era o mais adequado. 

 

 

4.3 Primeiros testes em solução: caracterização do comportamento do sistema 
em solução 

 

Em configurações de medida utilizando FETs, o eletrodo de referência não atua 

como costumamos conhecer para os eletrodos de referência utilizados em 

eletroquímica. Devido a isso o denominaremos, a partir desse parágrafo, como 

eletrodo de controle, assim como outros estudos já optaram por fazer [149]. A 

voltagem aplicada ao eletrodo de controle é capacitivamente comunicada através de 

duplas camadas elétricas ao eletrodo indicador e do indicador a porta do MOSFET 

através de conexões metálicas. Isso faz com que o MOSFET tenha carga suficiente 

para sair do estado de inércia. Uma unidade elétrica da fonte de tensão (SMU) é 

responsável pela aplicação de potencial no terminal de fonte do MOSFET. Isso faz 

com que exista uma diferença de potencial entre os terminais de porta e fonte e de 

fonte e dreno e devido a isso é possível medir as variações dadas pelas diferentes 

cargas que controlam a formação de corrente entre os terminais fonte e dreno 

[150,151]. 

Nessas medidas e nas que apresentaremos em sequência os VGSs referem-se 

a tensão aplicada ao eletrodo de controle em relação ao indicador. Nas medidas do 

complexo [Fe(CN)6]3-/[Fe(CN)6]4- o eletrodo indicador foi um fio de platina conectado 

à porta do MOSFET comercial 2n4351. Como nas medidas elétricas verificamos que 

o dispositivo formava o canal entre a fonte e o dreno em um VT de pelo menos 3 V os 

testes iniciaram com um VGS de 3 V. 

Extraímos curvas de IDS-VDS em função da concentração do complexo para 

valores de VGS 3 a 10 V e VDS 1 a 10 V, traçamos a reta e extraímos os coeficientes 

angulares e o erro para verificar a melhor região de trabalho no sistema. 
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Figura 12: Coeficientes angulares das medidas em [Fe(CN)6]3- / [Fe(CN)6]4- 10 mmol.L-1 até 10-6 

mmol.L-1. 
 

Na Figura 12 acima, ao observarmos o comportamento dos coeficientes 

angulares para cada valor. Verificamos que em VGS 3,0 V temos o menor valor de 

coeficiente angular e também de erro para as medidas em qualquer valor de VDS. O 

que não se repete nos VGS seguintes, nas medidas há variação nos valores de 

coeficientes angulares sendo eles mais altos com o aumento de VGS e em VDS entre 

5, 6 e 7 volts. A proporção de erro para valores mais altos de VGS também foi 

percebidamente maior. 

Além dos valores de coeficientes angulares e proporção de erro, consideramos 

para a escolha da região de trabalho um valor de VGS e VDS que satisfizesse a equação 

para a região de saturação e valores em que a vida útil do dispositivo fosse maior. 

Para isso a melhor região seria em VGS 3 e VDS 5 ou 6 V. 

Como durante as medidas algumas mudanças de MOSFETs eram necessárias 

e o valor médio de VT dos dispositivos comercialmente adquiridos eram de pelo menos 

3 volts decidimos realizar as medidas em VGS 3,5 V e VDS 5 V. O gráfico da Figura 13 

apresenta o comportamento da corrente IDS nas várias concentrações das amostras 

de [Fe(CN)6]3- / [Fe(CN)6]4-  nesses valores de VGS e VDS fixados. 
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Figura 13: Medida estática de [Fe(CN)6]3- / [Fe(CN)6]4- utilizando 4,5 mL de solução em cada medida. 
VGS fixado em 3,5 V e VDS 5 V, concentrações variadas em 10 – 10-6 mmol de solução do complexo. 

 

Quanto maior era a concentração de analito na amostra menor foi a corrente 

IDS e conforme a concentração diminuía, o comportamento da corrente se aproximava 

daquele do branco da amostra (0,73 (IDS)(mA)1/2). Isso não era verdade para a menor 

concentração testada (10-6 mmol. L-1). O sistema projetado era capaz de responder 

linearmente apenas até uma concentração de 10-3 mmol. L-1 de [Fe(CN)6]3- / 

[Fe(CN)6]4- na amostra. A sensibilidade da corrente IDS deste analito foi de 0,0298 

(mA)1/2/p para cada variação da concentração do complexo e a linearidade foi de 

R2=0,9533. 

O mecanismo de resposta ocorrente na detecção do complexo é o acionamento 

da porta do MOS mediante a voltagem aplicada ao eletrodo de controle que é comum 

a área de teste. As cargas negativas da solução são atraídas à superfície do eletrodo 

indicador. As cargas negativas modificam a corrente do canal fonte-dreno do MOSFET 

e sua intensidade de modulação é característica de cada concentração das amostras 

[152]. 

Fizemos novos testes de caracterização de área, dessa vez para as soluções 

de NaCl. A detecção de cloreto foi utilizada como uma das provas de conceito pois já 

é bem conhecido na literatura o uso de eletrodos de Ag/AgCl para a resposta desse 

analito. Observa-se que o comportamento dos coeficientes angulares da Figura 13 se 

repetiam de maneira a padronizar a área de teste. Utilizamos um eletrodo indicador 
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de Ag/AgCl para responder à concentração de íons cloreto em solução. Os 

coeficientes angulares para essa amostra foram os da Figura 14, seguinte. 

 
Figura 14: Coeficientes angulares das medidas em cloreto preparado em água usando 5,5 mL de 

amostra no teste estático com variação da voltagem entre 2 a 10 V. 
 
 

Observando o comportamento dos coeficientes angulares, verificou-se que em 

um VGS 3 V tínhamos os menores valores de coeficientes angulares e também de erro 

das medidas para qualquer que fosse o valor de VDS. Isso não era verdade para os 

VGS seguintes, em que existiam variações nos valores de coeficientes angulares à 

medida que o VGS aumentava e eles eram mais acentuados em VDS entre 5, 6 e 7 

volts. O erro para valores mais elevados também foi evidente, como mostrou a Figura 

14. 

Além dos valores dos coeficientes angulares e de erro, na escolha dos valores 

de VGS e VDS, consideramos também a área que satisfazia a equação do MOSFET 

para a região de saturação, em que a tensão entre os terminais de fonte e  dreno deve 

ser superior à diferença de potencial entre a fonte, a porta e a tensão de ligação do 

dispositivo. Além disso, também consideramos valores que aumentassem a vida útil 

do dispositivo.  

Consideramos a equação para a saturação, pois quando a corrente de dreno 

passa a ser relativamente independente da variação da tensão fonte-dreno e é 
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controlada apenas pela tensão de porta significa que, para valores de VDS superiores 

à saturação, a corrente não varia e é possível distinguir claramente a diferença entre 

as correntes geradas por cada potencial aplicado apenas à porta [64]. Como 

observado na Figura 14, a melhor região para isso seria VGS 3 V e VDS 5 ou 6 volts. 

Assim, decidimos realizar as medidas em VGS 3,5 V e VDS 5 V. Com estes resultados 

foi possível atribuir um valor padrão de VGS e VDS para todas as medidas seguintes. 

As curvas caraterísticas IDS-VDS medidas nas várias concentrações de cloreto 

em água, nas condições estáticas e utilizando o chip microfluídico, são mostradas na 

Figura 15, abaixo. 

(a) 

 

(c) 

 
(b) 

 

(d) 

 
Figura 15: Curvas IDS-VDS em diferentes concentrações de solução de cloreto em água. Curvas IDS-

VDS para teste estático (a) e dinâmico (b). Sensibilidade em corrente para as soluções de cloreto 
preparado em água no SM (c) e na condição FM (d). 

 

Nas Figuras 15a e 15b, enquanto mantivemos VGS em 3,5 V, variamos VDS de 

0 a 6 V. Assim, obtivemos uma clara relação linear entre a corrente fonte-dreno e a 

tensão entre estes terminais. Isto sugere um excelente contato ôhmico entre os 

terminais do FET e os eletrodos, o que facilitava a transferência de carga. As curvas 

caraterísticas de transferência sob diferentes VDS mostraram que a tensão fonte-dreno 
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também pode modular eficazmente o desempenho do sensor e é por isso que é tão 

importante escolher uma área de medida na saturação, onde é possível ignorar estas 

contribuições e observar apenas a contribuição das cargas na porta do EGFET.  

Nas Figuras 15a e 15b é claro que na região de saturação (VDS 1-6 V), a 

concentração da solução é o que modula a condução da corrente fonte-dreno devido 

as espécies químicas estarem carregando a porta do FET. Isto deve-se ao fato de 

uma mudança na concentração da solução alterar o estado de equilíbrio entre o metal 

e o óxido da estrutura do MOSFET, o que resulta em uma mudança das propriedades 

elétricas e do potencial de superfície [149, 153]. 

Nas Figuras 15c e 15d, o declive da curva linear a um VGS de 3,5 V e VDS de 5 

V foi utilizado para obter a sensibilidade na corrente fonte-dreno nas diferentes 

concentrações. Independentemente de a medição ser estática ou em fluxo, 

observamos que quanto maior a concentração de cloreto (carga negativa) na solução, 

maior a redução do IDS. Este fato já era esperado para a medida. Nestas condições, a 

IDS aumenta com o aumento da influência da tensão de porta, indicando que o EGFET 

apresenta um excelente desempenho no controle da porta [151,154-156]. Nas 

mesmas figuras, é demonstrada a relação linear entre a taxa de variação da corrente 

e a concentração de cloreto. A sensibilidade da resposta em condição estática foi de 

0,0266 (mA)1/2/ mol.L-1 enquanto que em condição dinâmica foi de 0,0234 (mA)1/2 

/mol.L-1. As linearidades das medidas foram de 0,9952 e 0,9423, respectivamente, 

com limites de detecgao e quantificagao de 10-3 mol.L-1 e 1 mol.L-1 para o teste estatico 

e de 10-4 mol.L-1 e 1 mol.L-1 para o teste em fluxo, respectivamente. 

O teste em fluxo conseguiu expandir a janela de detecção. Isto deve-se ao fato 

de, na configuração de fluxo, o eletrodo indicador ser menos influenciado por fatores 

externos o que pode aumentar sua sensibilidade e expandir a faixa de detecção [157]. 

As curvas caraterísticas de transferência (IDS-VGS) são geralmente utilizadas 

para investigar a resposta do EGFET aos analitos [151, 158]. Estas curvas são 

realizadas porque o VT não pode ser medido diretamente, mas pode ser obtido pela 

medida de outros parâmetros, como o VGS. O VT é utilizado para controlar o estado 

ligado/desligado dos FET, mas também pode ser utilizado para determinar a 

contribuição das diferentes cargas da amostra. As curvas caraterísticas IDS-VGS 

medidas para várias concentrações de cloreto são apresentadas na Figura 16 abaixo. 
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(a) 

 

(c) 

 
(b) 

 

(d) 

 
Figure 16: Curvas IDS-VGS para diferentes concentrações de cloreto em água. Transcondutância no 

teste SM (a) e FM (b). Sensibilidade em tensão para as amostras em SM (c) e FM (d).  
 

As curvas das Figuras 16a e 16b decrescem com o incremento das 

concentrações. Este deslocamento da curva é explicado pela interação do cloreto com 

carga negativa à superfície da porta estendida. Isto resulta numa mudança de 

potencial na superfície da porta e, por conseguinte, provoca uma variação na tensão 

de limiar do MOSFET [150]. Quando há uma acumulação de carga negativa na 

superfície de detecção, esta atrai cargas positivas na estrutura do semicondutor, que 

reduz a presença dos elétrons em direção a interface, pelo que também se observa 

uma variação na corrente [159].  

As Figuras 16a e 16b mostram que, à medida que a concentração da 

substância analisada diminui, há uma alteração da transcondutância para um valor 

mais positivo que provoca uma alteração gradual das curvas IDS-VGS. A sensibilidade 

da tensão de limiar pode ser obtida observando a alteração da tensão de abertura da 

porta à medida que a concentração de cloreto diminui. 

As figuras 16c e 16d mostram que a elevada concentração de cloreto na 

solução significa que podem ser adsorvidos mais íons na porta do EGFET. Por 
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conseguinte, a resposta potencial na faixa de detecção é maior em concentrações 

elevadas do que em concentrações baixas. Para os testes discutidos nestas figuras, 

atingimos um limite de detecção e quantificação de 10-3 mol. L-1 a 1 mol. L-1 para o 

ensaio estático e de 10-4 mol. L-1 a 1 mol. L-1 para o teste dinâmico, respectivamente, 

mesmas faixas abrangidas no teste de corrente. A sensibilidade da tensão foi de 36,91 

mV dec-1 para a medida estática e de 46,11 mV dec-1 para a medida dinâmica, com 

uma linearidade de 0,9535 e 0,9999, respectivamente. 

O que acontece se continuamos a diminuir a concentração da solução é uma 

resposta permanente até um ponto, independentemente da concentração, e após 

pode ocorrer o que chamamos de inversão, que é devido às cargas positivas mais 

efetivas na superfície modularem o comportamento do sensor, fazendo com que a 

tensão se comporte de forma oposta à mostrada no gráfico das figuras 16c e 16d 

[160]. A Tabela 3 abaixo, sumariza os resultados de todas as medidas de cloreto em 

diferentes matrizes. 

Tabela 3: Sensibilidade em corrente e em voltagem de limiar para as amostras de cloreto. 
 

Matriz e tipo de 
medida 

Sensibilidade 
em corrente 

(mA)1/2 /mol. L-1 

Sensibilidade 
em voltagem 

(mV/déc) 

Linearidade 
(R2) 

Faixa de 
detecção 
(mol. L-1) 

H2O SM 0,0266 36,91 0,9952 
¥ 0,9535 

1-10-3 

FM 0,0234 46,11 0,9423 
¥ 0,9999 

1-10-4 

NaNO3 SM 0,0250 52,96 0,9908 
¥ 0,9998 

1-10-5 
¥ 1-10-3 

FM 0,0181 29,87 0,8742 
¥ 0,7074 

1-10-2 

Urina SM 0,0048 15,58 0,7855 
¥ 0,9364 

1-10-3 
¥ 1-10-2 

FM 0,0330 7,13 0,8247 
¥ 0,7581 

1-10-5 

Urina 
Diluída* 

SM 0,0275 38 0,9487 
¥ 0,8895 

1-4 

FM 0,4759 47,4 0,8611 
¥ 1 

1-3 
1-2 

*a faixa de detecção corresponde a diluições da urina comercial e não a quantidade de mol.L-1. ¥ Linearidade e 
faixa de detecção para a sensibilidade em voltagem. 
 

Com exceção das matrizes de urina, os nossos valores de sensibilidade à 

tensão foram superiores ou similares aos de outros estudos já descritos na literatura, 

com uma linearidade de medida muito superior para a faixa de detecção investigada 

[140]. Isto deve-se à excelente ação do eletrodo indicador na interação com as 
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espécies presentes na solução e também ao chip microfluídico com a estratégia de 

detecção por parede lateral. 

Os resultados experimentais provaram que a sensibilidade à corrente IDS do 

sensor para amostras em água eram praticamente equivalentes em condições 

estáticas e em fluxo. Para NaNO3 o valor da corrente no fluxo era 27% inferior a obtida 

na medida estática. Na matriz de urina, os valores de sensibilidade em corrente no 

fluxo eram bastante diferentes sendo a medida em fluxo quase sete vezes o valor da 

corrente da medida estática. A faixa de concentração de cloreto considerada no 

conjunto de dados do fluxo também foi duas ordens de grandeza maior. A medida 

estática considerou concentrações mais altas. Em baixas concentrações as espécies 

capazes de interagir com a área do eletrodo em fluxo para modular eficazmente a 

superfície sensora estavam em menor quantidade, de modo que as conexões não 

conseguiam receber as variações de cargas e enviá-la até ao MOSFET [80-84]. No 

geral, nos testes com valores correspondentes faz-se melhor o uso do sistema em 

fluxo, já que ele pode automatizar a medida e reduzir a possibilidade de falhas 

humanas. 

A sensibilidade em tensão mostrou que para as amostras em água e urina 

diluída a sensibilidade em voltagem era aproximadamente 10mV dec-1 superiores 

entre as diferentes configurações de teste. Enquanto que, para a matriz de NaNO3 e 

urina a sensibilidade era metade do valor nas condições dinâmicas quando 

comparados com as estáticas. Na literatura, é mais comum as pesquisas escolherem 

fazer a medida da variação por VT ao invés de IDS já que ele nos permite identificar a 

ação das partículas na superfície sensora [80-89]. No entanto, os dados advindos de 

IDS são mais consistentes, recebendo poucas contribuições de fatores externos. 

 Após o teste com cloreto, realizamos também testes de detecção de tiocianato 

(SCN-) preparados em matrizes biológicas sintéticas, de forma a comparar os 

resultados do sistema nestes tipos de amostras e na detecção deste íon. A escolha 

desse íon para o teste foi pensada, pois para esta amostra era possível utilizar 

também o eletrodo de Ag/AgCl como indicador. Desta forma, variações nos valores 

poderiam ser relacionadas ao tipo de matriz utilizada.  
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(a) 

 

(c) 

 

(b) 

 

(d) 

 
Figura 17: Curvas IDS-VDS para diferentes concentrações de solução de tiocianato em água. Curvas 

IDS-VDS para SM (a) e FM (b). Sensibilidade em corrente para tiocianato preparado em água no SM (c) 
e no FM (d). 

 

Assim como na detecção de cloreto, para essa nova solução, existia uma 

relação linear entre as correntes IDS para todas as concentrações da amostra. Nos 

testes de detecção de tiocianato, a sensibilidade em condição estática foi de 0,0380 

(mA)1/2/ mol. L-1, enquanto que em condição dinâmica foi de 0,1228 (mA)1/2/ mol. L-1. 

As linearidades das medidas foram de 0,9998 e 0,9992, respectivamente, com um  

limite de detecção e de quantificação, respectivamente, de 1 mol. L-1 a 10-4 mol. L-1 

para o ensaio estático e 1 mol. L-1 a 10-3 mol. L-1 para o em fluxo. 

Foram também efetuadas curvas caraterísticas de transferência (IDS-VGS) para 

investigar a resposta do EGFET ao SCN-. 
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(a) 

 

(c) 

 
 

(b) 

 

(d) 

 
Figura 18: Curvas IDS-VGS para diferentes concentrações de tiocianato em água. Transcondutância 

do SM (a) e FM (b). Sensibilidade em corrente para amostras SM (c) e FM (d).  
 

Tal como nos ensaios com cloreto, as curvas das figuras 18a e 18b descressem 

à medida que as concentrações aumentam. Como o íon tiocianato também tem carga 

negativa ocorre a mesma situação que com o cloreto. 

Para o ensaio com estas amostras, obtivemos um  limite de detecção e 

quantificação de, respectivamente, 10-4 mol. L-1 a 1 mol. L-1 para o ensaio estático, 

como mostra a Figura 18c e 10-2 mol. L-1 a 1 mol. L-1 para o ensaio dinâmico, como 

mostra a Figura 18d. A sensibilidade da tensão foi de 59,24 mV dec-1 para a medição 

estática e de 137,06 mV dec-1  para a medição dinâmica, com uma linearidade de 

0,9862 e 0,9567, respectivamente. 

O teste IDS-VGS mostrou que, poderia existir também contribuições de outros 

fatores na perturbação do potencial de entrada que não apenas os relacionados com 

a alteração da concentração da solução. Por isso, foi importante efetuar ambos os 

modos de medição para eliminar possíveis problemas. A medida da corrente, no 

entanto, apresenta ser mais livre de erros causados por mau contato ôhmico e queima 
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de MOSFET, uma vez que os dados mostram falhas como estas mais claramente. Na 

medida de transcondutância, mesmo que o analisador de parâmetros esteja 

configurado para extrair diretamente o VT, é muito importante traçar um gráfico com 

os valores de GM obtidos, observando se algum outro evento pode ter influenciado 

minimamente a resposta final do sensor nas medidas. 

No teste com o KSCN preparado em outras matrizes, o comportamento da 

corrente IDS e de VT é mostrado na Tabela 4 abaixo. 

Tabela 4. Sensibilidade em corrente e em voltagem de limiar para amostras de tiocianato em todas as 
matrizes testadas 
 

Matriz e tipo de 
medida 

Sensibilidade em 
corrente 

(mA)1/2 /mol.L-1 

Sensibilidade 
em voltagem 

(mV déc-1) 

Linearidade 
(R2) 

Faixa de 
detecção (mol. 

L-1) 

H2O SM 0,0380 59,24 0,9998 
¥ 0,9862 

1-10-4 

FM 0,1228 137,06 0,9992 
¥ 0,9567 

1-10-3 

¥ 1-10-2 
Saliva SM 0,1762 33,14 0,8281 

¥ 0,7522 
1-10-2 

¥ 1-10-4 

FM 0,0258 83,33 0,9125 
¥ 0,8604 

1-10-3 

Suor SM 0,0355 33,03 0,8930 
¥ 0,9211 

1-10-5 

¥ 1-10-3 
FM 0,0345 76,20 0,7532 

¥ 0,8527 
1-10-5 

¥ 1-10-3 
Urina SM 0,0351 50,19 0,7042 

¥ 0,8759 
1-10-3 

FM 0,0582 58,88 0,9454 
¥ 0,8481 

1-10-3 

¥ Linearidade e faixa de detecção para a sensibilidade em voltagem. 
 

O resultado experimental provou que a sensibilidade à corrente IDS foi superior 

para as amostras de água e saliva submetidas aos ensaios de fluxo e estático, 

respectivamente. Foi próximo dos valores para as amostras em suor. E em urina foi 

quase metade do valor na medida estática. A sensibilidade em tensão foi maior nas 

amostras em fluxo para todas as amostras testadas, embora a faixa linear de detecção 

tenha sido reduzida em duas ordens de grandeza em alguns casos. 

Com estas medidas, identificamos que o sistema apresentava, na maioria dos 

casos, respostas na faixa nernstiana e supernstiana para valores no fluxo do que para 

os ensaios estáticos. Os valores de sensibilidade à corrente aqui obtidos são também 

muito superiores aos considerados na literatura como ruído, independente da matriz 

[157]. 
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No teste com o sistema de injeção de alíquotas, o terminal de corpo do 

MOSFET foi aterrado para polarizá-lo em relação à porta do dispositivo. Havia um 

resistor em paralelo com o dreno porque estávamos medindo a variação da corrente 

nesse terminal conforme mudávamos a concentração das soluções. A ideia era que a 

resistência em paralelo com o terminal de dreno nos daria informações sobre a 

corrente de saída neste terminal. Uma vez obtida a corrente, dada a equação de Ohm, 

calculámos a tensão utilizando o software Labview com uma interface devidamente 

adaptada. A corrente que circula estava consequentemente ligada à indução de 

cargas na porta do MOSFET, razão pela qual pudemos fazer esta aproximação [146]. 

O circuito utilizado estava ligado a uma interface analógico-digital conectada a 

um programa de computador e assim foi possível detectar os incrementos, 

restringindo-os apenas àqueles com valores acima de 5 V, que era o limite de medida 

da interface analógico-digital. No caso da medida com alíquotas, cada concentração 

de cloreto na amostra foi responsável por um pulso de resposta no sistema LabView, 

uma vez que as alíquotas da solução eram injetadas a cada minuto. Concentrações 

maiores eram responsáveis por pulsos mais longos.  

O procedimento realizado, utilizando o sistema descrito na Figura 7, foi 

semelhante ao da medida 2 descrita anteriormente na seção de metodologia. No 

entanto, a bomba de seringa injetou ininterruptamente a matriz em que foram 

preparadas as soluções, enquanto o modulador de fluxo injetou diferentes 

concentrações da solução de análise em determinados intervalos. A Figura 19, abaixo, 

aborda os resultados das medidas Pin realizadas nesse sistema. 

 
Figura 19: Sensibilidade em corrente para amostras de cloreto submetidas ao teste de fluxo de 

alíquotas. 
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Para estas medidas, a sensibilidade de tensão foi de 170,78 mV/dec em um 

limite de detecção e quantificação de 10-4 mol.L-1 e 1 mol.L-1, com uma linearidade de 

0,9330 para as amostras em água. Para as amostras preparadas em NaNO3 0,5 mol. 

L-1 e urina, obtivemos os dados da Tabela 5, abaixo. 

Tabela 5. Resultado da medida no teste ininterrupto de cloreto para diferentes matrizes 
Matriz Sensibilidade em 

tensão 
(mV/déc) 

Linearidade 
(R2) 

Faixa de detecção 

(mol. L-1) 

H2O 170,78 0,9330 1-10-4 

NaNO3 83,49 0,8720 1-10-3 

Urina 105 0,9436 1-10-3 

 

 
Os dados de sensibilidade em voltagem, obtidos com o sistema de injeção de 

alíquotas, não podem ser diretamente comparados com os valores dos sistemas 

anteriores para confirmar o sucesso das medidas, pois existem diferenças entre os 

resistores utilizados no analisador de parâmetros e na configuração de teste que 

elaboramos. No entanto, o sucesso do sistema pode ser visualizado pela boa 

linearidade de resposta, que está acima de R2 0,87 para todas as medidas. Em adição, 

a faixa linear descrita na Tabela 5 acima mostrou valores equivalentes para o mesmo 

solvente em ambas as configurações. 

Tendo em conta que este sistema pode receber mais contribuições de ruído, 

fuga de potencial aplicado, etc., os valores obtidos com a utilização dele estão ainda 

em um intervalo muito aceitável podendo ser considerado funcional.  

 

 

4.4 Teste com solução de creatinina sérica 
 

Inicialmente, para fazer a membrana de reconhecimento de creatinina, 

definimos uma quantidade fixa de OMCP e variamos a proporção de pasta condutora 

em 1:40, 1:30, 1:20, 1:10 e 1:5. A Figura 20, a seguir, mostra o comportamento das 

membranas nas soluções do analito quando as concentrações variaram 

logaritmicamente (p[Creatinina]). 
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Figura 20: Gráfico dos sinais de IDS para diferentes concentrações de creatinina quando a razão 
entre a pasta condutora à base de grafite e o OMCP foi variada. VGS fixado em 3,5 V e VDS 5 V. 

Medida efetuada para 4 mL de amostra. Valores de linearidade até 10-5 mol. L-1 para Mg1:5 e 10-3 
mol.L-1 para as demais proporções. 

 

Os grupos NH da estrutura do OMCP atraem os átomos de oxigênio da 

creatinina para a cavidade da molécula de reconhecimento. Os grupos de superfície 

carregados formam uma estrutura elétrica na interface membrana-solução. Uma 

mudança na concentração da solução altera o estado de equilíbrio na membrana, 

resultando em uma mudança nas propriedades elétricas e no potencial de superfície 

[38]. 

As proporções de 1:40 até 1:10 mostraram uma faixa linear até pelo menos 

uma concentração de 10-3 mol.L-1 de creatinina. A mistura Mg.1:5 mostrou extensão 

significativa da resposta linear até 10-5 mol. L-1 sendo a maior entre todas as 

proporções testadas. Nos testes após a concentração de 10-5 mol.L-1, não houve 

variação significativa de corrente IDS na resposta do sensor, como pode ser visualizado 

na Figura 20. A membrana com a menor quantidade de pasta condutora por 

quantidade fixa de OMCP tem mais pontos de interação (NH) com a espécie-alvo do 

que as outras proporções (1:40, 1:30, 1:20, 1:10), o que amplia a janela de detecção. 

Os resultados indicaram que a razão entre as espécies de reconhecimento e a pasta 

condutora à base de grafite influenciou a resposta analítica.  

Com base nesses dados, decidimos observar o Espectro de Reflexão Total 

Atenuada no Infravermelho com Transformada de Fourier (ATR-FTIR) para todas as 

membranas. Também realizamos esse teste para a amostra apenas de pasta 
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condutora à base de grafite e apenas com o OMCP sintetizado. Os espectros são 

mostrados nas Figuras 21a e 21b, a seguir. 

 
(a) 

 
(b) 

 
Figura 21:  Espectros de infravermelho (ATR-FTIR). (a) Proporções de OMCP + pasta condutora a 

base de grafite. (b) Destaque para a região do estiramento de N-H do espectro. 
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Para a pasta condutora sem OMCP, o espectro da Figura 21 não mostra uma 

banda na região de 3440-3450 cm-1, que é característica do estiramento de N-H do 

OMCP. Isso também ocorre na proporção 1:40 e 1:30 em que não é possível observar 

bandas nesta região [161]. Em Mg.1:20, há uma pequena banda de N-H que aumenta 

drasticamente até Mg.1:5. Esta pode ser a causa da melhor resposta linear nas 

medidas. 

Para obter imagens de alta resolução para a avaliação das características 

microestruturais da membrana, utilizamos a Microscopia Eletrônica de Varredura 

(MEV) como técnica base.  

A imagem MEV a seguir, Figura 22, mostra a superfície da membrana de 

detecção ao longo de sua fabricação, demonstrando as diferentes contribuições de 

cada componente para a morfologia final da membrana. 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 
Figura 22: Imagens MEV da superfície dos materiais. (a) Resina Clear V4 acrylic. (b) Pasta 

condutora. (c) Pasta condutora com OMCP. (d) Membrana finalizada. 
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A resina fotocurável, na Figura 22a, exibiu uma superfície homogênea, lisa, 

sem irregularidades, com uma estrutura mais compacta, como é esperado para 

resinas utilizadas na confecção de objetos por impressão 3D. Quando unida com 

grafite em pó, Figura 22b, a estrutura começa a apresentar uma diferença estrutural 

com uma morfologia de flocos de grafite empilhados. A morfologia em flocos é 

esperada quando a proporção de grafite em uma mistura é alta. Na Figura 22c, a 

adição de OMCP mostrou coloração branca significativa, demonstrando que o 

esqueleto de grafite que permanece visível agora tem partículas da espécie de 

reconhecimento. A agregação entre as partes, no entanto, não parece ter sido 

distribuída uniformemente na superfície da membrana, com aglomerados em alguns 

pontos. Na Figura 22d, a resina com as partículas de OMCP e KTPB é curada cobrindo 

o esqueleto de grafite e os flocos de grafite tornam-se significativamente menores. A 

agregação entre todas as partes agora é mais visível e a membrana passa a 

apresentar uma superfície altamente irregular, com rachaduras e vazios [162-167]. 

O desnível da membrana mostra que os componentes estão bem misturados e 

que a cura da resina não fez com que a superfície tivesse características apenas de 

resina, como mostra a Figura 22a. No entanto, algumas áreas da membrana, que não 

são relatadas na Figura 22d, apresentam características mais lisas. Essas áreas lisas 

podem diminuir a sensibilidade da membrana. 

Usando concentrações de creatinina dentro da faixa de 3 mmol.L-1 a 27 mmol.L-

1 com variação entre 21% e 31% nesses valores, verificou-se como a corrente IDS 

variou para as amostras em tampão pH 4, água e urina sintética utilizando a 

membrana mostrada na Figura 22d. A Figura 23 abaixo, é um compilado do 

comportamento obtido para os testes nas diferentes matrizes testadas. 
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(a) 

 

(c) 

 

(b)  

 

(d) 

 

Figura 23: Curvas IDS-VDS. SM de creatinina em água (a) e FM de creatinina em água (b). 
Sensibilidade a corrente para SM (c) e Sensibilidade a corrente para FM para amostras em água, 

urina e tampão (d). 
  

Para funcionar como EGFET, o OMCP deve se ligar a forma protonada ou 

neutra de creatinina nas soluções, o que leva à separação de carga através da 

interface da membrana, culminando em uma variação de corrente e voltagem 

[168,169]. 

Espécies de calix (4) pirróis, como OMCP, são bem conhecidas na química 

supramolecular e são usadas em vários tipos de sensores. Eles são capazes de 

reconhecer espécies com diferentes propriedades de carga e apresentam um grande 

número de hospedeiros para atuar como receptores supramoleculares. Modificações 

na estrutura do calix (4) pirrol, incluindo a funcionalização com novos grupos de 

reconhecimento, aumentam sua bioatividade e estabilidade e abrem um leque de 

possibilidade de uso dessa espécie [170-172]. Além disso, o OMCP possui uma 

cavidade bem definida que exibe complementaridade de carga com a creatinina 

carregada positivamente. Sua cavidade endofuncional garante maior seletividade 
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para a espécie. Devido à natureza mais deslocada da carga positiva na molécula alvo, 

a sua interação com o OMCP ocorre por meio de forças de ligação de hidrogênio e os 

efeitos cooperativos das interações CH-π [38, 173]. 

A interação química que ocorre entre a creatinina em solução e o OMCP da 

membrana pode ser brevemente explicada pelo estabelecimento de ligações de 

hidrogênio entre o oxigênio da creatinina e os NH presentes na cavidade do OMCP, 

que podem atuar como um receptor heterotópico [38]. Uma vez aprisionada, a 

molécula causa uma variação no potencial de superfície do eletrodo de trabalho que 

é detectada pelo MOSFET, a variação de IDS no dispositivo é proporcional a 

concentração de creatinina na amostra.  

Na atração entre o OMCP e os prótons de oxigênio para a cavidade da molécula 

de reconhecimento, os grupos de superfície carregados formam uma estrutura elétrica 

na interface elétrodo-solução. Uma mudança na concentração altera o estado de 

equilíbrio na membrana, resultando em uma mudança nas propriedades elétricas e no 

potencial de superfície [173]. 

Nas medições estáticas, a sensibilidade da corrente para as medidas foi de 

0,0004 mA1/2 mmol-1 L com uma linearidade de 0,9766 para soluções em água e 

0,0010 mA1/2 mmol-1 L com 0,8371 de linearidade para soluções de urina. No tampão, 

a sensibilidade da corrente foi de 0,0017 mA1/2 mmol-1 L com uma linearidade de 

0,8486. Nestas medições, o sensor conseguiu detectar a concentração mínima 

testada, que foi de 3 mmol L-1 conforme mostrado na Figura 23c e d. Para o sistema 

de fluxo, a sensibilidade da corrente foi de 0,0241 mA1/2 mmol-1 L com uma linearidade 

de 0,9346 para as soluções de água e de 0,0019 mA1/2 mmol-1 L com uma linearidade 

de 0,9180 para as soluções de urina sintética. Para o tampão de pH 4, o sensor atingiu 

0,0016 mA1/2 mmol-1 L com uma linearidade de 0,9701 e detecção mínima de 3 mmol 

L-1 em todos os casos. 

Na Figura 23c, o comportamento dos valores de sensibilidade em corrente pode 

ser explicado pelo fato de na água (pH 7) ter mais estado neutro da molécula do que 

o cátion, fazendo com que a resposta seja menor nessa matriz do que no tampão (pH 

4). Nas soluções de urina, a resposta diminui porque, neste caso, a molécula de 

creatinina não está sozinha na solução e pode ser influenciada por outras espécies 

presentes na matriz comercial que podem estar interagindo com a superfície de 

detecção [38, 173]. 
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No teste no fluxo, Figura 23d, o comportamento da corrente varia, com a 

creatinina em água tendo a maior sensibilidade de todas as amostras. Isso não era 

esperado, pois no tampão de pH 4, devido à molécula estar em um ambiente ácido 

abaixo do seu pKa (4,8,) deveria haver o estado mais protonado da creatinina e a 

distribuição das espécies seria responsável pela modulação da carga. O que pode ter 

ocorrido é um alargamento do canal fonte-dreno do MOSFET comercial para 

medições em água devido a vazão em que o líquido passava pelo detector, o que 

influenciou a resposta analítica. Além disso, pode ter acontecido saturações da 

membrana já no primeiro teste na matriz de água DI, o que pode ter alterado os valores 

das medidas subsequentes [168, 169, 171-173]. Como a membrana confeccionada 

não foi testada quanto a sua possibilidade de regeneração após cada teste, 

consideramos que a saturação irreversível do eletrodo indicador pode ter sido a causa 

principal das divergências nas medidas. 

O LOD calculado com base no ajuste linear das medidas para todas as 

amostras no SM e no FM foi de 3 mmol L-1 para as medições IDS. Os LOQs foram 27 

mmol L-1 no SM para urina e para água, já na matriz de pH ele foi de 24 mmol L-1. No 

FM todas as soluções atingiram um LOQ de 27 mmol L-1. 

Comparando as respostas, vemos que a maior linearidade ocorreu para a 

medição da corrente da solução em água no teste estático. Mas a maior sensibilidade 

ocorreu no teste de água do FM. Os valores de sensibilidade para a urina nos testes 

de fluxo foi praticamente o dobro do valor obtido no teste estático, enquanto para o 

teste de água a sensibilidade variou drasticamente quando as condições 

experimentais foram variadas. Esta variação pode ter sido causada pela possível 

saturação da membrana de reconhecimento ou pelo estrangulamento do canal fonte-

dreno do MOSFET devido ao fluxo de solução em contato com a membrana. 

Nos valores de sensibilidade à tensão, destacados a partir deste ponto, 

devemos considerar que eles foram muito menores aos determinados pela equação 

de Nernst, uma vez que, a variação das concentrações das amostras foram muito 

próximas. 

A Figura 24 mostra o comportamento de detecção dado pela relação IDS-VT. 
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(a) 

 

(c) 

 

(b) 

 

(d) 

 
Figura 24: Curvas IDS-VGS. SM para creatinina em água (a) e FM para creatinina na urina (b). 

Sensibilidade em tensão para SM (c) e Sensibilidade em tensão para FM (d). 
 
 

A sensibilidade da tensão no SM para estas medidas foi de 5,93 mV mmol-1 L 

para as soluções em água com uma linearidade de 0,8959. Para as soluções em urina, 

foi de 1,55 mV mmol-1 L com uma linearidade de 0,9502. Para soluções em tampão, 

foi de 2,60 mV mmol-1 L com uma linearidade de 0,9237. A sensibilidade de tensão 

para as medidas de fluxo foi de 3,39 mV mmol-1 L para soluções em água, com uma 

linearidade de 0,8765. Para soluções de urina, foi de 0,71 mV mmol-1 L com uma 

linearidade de 0,9618. Em tampão, os valores foram de 2,09 mV mmol-1 L com uma 

linearidade de 0,9382. No fluxo, apenas as amostras preparadas em urina foram 

capazes de cobrir linearmente toda a faixa de concentração do teste. Para as 

amostras de água, a sensibilidade no fluxo cobriu apenas concentrações de 5 a 24 

mmol L-1 e para o tampão este valor foi de 12 a 27 mmol L-1. No tampão, foi possível 

verificar o fenômeno de inversão, quando a superfície inverte o tipo de carga que 

modula o carregamento do sinal de entrada do MOSFET [49].  
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Com base no ajuste linear para as amostras, o LOD para as medidas no SM foi 

de 3 mmol L-1 em todos os testes, independente das matrizes. No FM apenas a 

amostra em urina permaneceu com o mesmo valor de LOD. A amostra em água 

apresentou um LOD de 5 mmol L-1 e a amostra em tampão teve LOD de 12 mmol L-1. 

Os LOQs foram de 27 mmol L-1 em todas as medidas do SM. No FM as amostras em 

urina e em pH 4 tiveram LOQ de 27 mmol L-1, enquanto que a água teve um LOQ de 

24 mmol L-1. 

Nas medidas SM e FM, a sensibilidade a tensão foi mais elevada para as 

amostras preparadas em água. Para estas amostras, a variação no tipo de teste (SM 

ou FM) levou a uma redução na sensibilidade de cerca de 50 %. Para a amostra de 

urina esse valor é ainda maior. Apenas os testes realizados em pH 4 conseguiram 

manter os valores de sensibilidade em tensão em uma mesma faixa, independente do 

tipo de teste. Isso, pode ser, um indicativo de que a matriz em que as soluções foram 

preparadas pode ser a causa na divergência nos dados e não a variação dos sistemas 

de medidas. Como inicialmente pensávamos. Isso porque, no tampão a solução está 

em um ambiente mais estável a sua forma protonada. Na água e na urina, devido ao 

aumento do comportamento alcalino do meio pode haver a possibilidade de interação 

da creatinina entre si e também com outras espécies presentes nas amostras, como 

é o caso do analito em urina. 

Outra possível razão, para a divergência no valor de medida em condição 

estática e em fluxo poderia está relacionado a  espessura real da membrana utilizada 

no teste estático, mas isso não foi avaliado por nenhum método experimental. No 

entanto, a sensibilidade à tensão para o tampão foi equivalente para os ensaios 

estáticos e dinâmicos, o que já afasta a possibilidade de variação no resultado dada 

a divergência na espessura da membrana. 

Uma tabela comparativa dos valores de sensibilidade e de outros parâmetros 

pode ser consultada abaixo, na Tabela 6, em que é possível comparar os dados com 

outros estudos de detecção de creatinina. 
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Tabela 6: Dados publicados relativos à deteção de creatinina 
 

Nº Método/Material 
LOD 

(μmol L-1) Matriz 
Faixa de 
detecção 
(μmol L-1 ) 

Ref. 

1 Potenciometria / PVC-o-NPOE 
-OMCP 0,95 Urina 

humana 1,0 – 10000 173 

2 Colorimetria/ PDMS-PMMA-
Urease 

(teste em fluxo) 
0,8842 

Sangue 
humano 

3,5368 –
707,36 174 

3 SSNE1 / PET-PEI-CD-PEI (teste em fluxo) 
0,005  

Urina 
humana 0,05-100 175 

4 Colorimetria / AuNPs+APT 870 Urina 
sintética 2000-20000 176 

5 Voltametria / CuNWs-SPE 10  Tampão 50 – 500 177 

6 SERS / Ag NCs-C-CNF 0,5-5 Urina 
humana 0,5-5 178 

7 Colorimetria / EDTA-AuNPs 125 Urina 
sintética 

2500 - 
10000 179 

8 Voltametria / ePADs 
 5 Sangue e 

urina 30 – 45000 180 

9 Colorimetria / Ag NPs 0,00690 Saliva 
artificial 0,01–0,06  181 

10 Fluorescencia / PSS-CuNCs 0,00248 Água 2,0-24,0 182 

11 Colorimetria / AuNPs 0,084  Urina 
sintética 1–50 183 

12 Voltametria/ GCE- SPCE 6,6  Urina 
sintética 50 – 650 184 

13 Colorimetria / C-AuNPs 26,5 Urina 
sintética 26,5–70,7 185 

14 Colorimetria / GNPs@N-CDs 0,1768 Urina 
humana 

0,0009 – 
0,09 186 

15 Colorimetria / UiO-66 estrutura 
metal-orgânica 17,684 Água ---- 187 

16 Fluorescencia / UE3+:PQDs 
SrV 0,016 Urina 

humana 0,5–100 188 

17 Eletroquimiluminescence / N-
CQDs 0,0087 Urina 

humana 0,01 - 10 189 

18 Colorimetria / μPADs (teste em fluxo) 
5428,988 

Urina 
sintética 

442,1 – 
44210 190 

19 Voltametria / ITO 28  Sangue 
humano  50 – 2000 191 

20 
Potenciometria / Res-OMCP-

KTPB-Grafite 

Estático Fluxo 
Água 

3000 - 
24000 

Este 
trabalho  

3000 5000 

3000 3000 Urina 
sintética 

3000  9000 Tampão 
 

 Na tabela 6, acima, é possível comparar os dados de limite de detecção entre 

diferentes pesquisas que fizeram uso de diferentes métodos de detecção. Poderíamos 

fazer uma comparação direta entre os nossos resultados e os dados dos testes 

potenciométricos abordados na linha 1 da Tabela 6, já que corresponde ao trabalho 

relatado na literatura que mais se aproxima da nossa proposta. Neste caso, os autores 

tiveram um resultado bem melhor que os obtidos no nosso estudo. Acreditamos, no 
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entanto, que essa divergência pode ser devido ao setup potenciométrico convencional 

utilizado pelos autores. Além disso, a variação de concentração por eles testadas não 

teve o mesmo valor de variação de concentração, sendo a nossa faixa bem inferior. 

 Ainda sobre a Tabela 6, é inviável comparar diretamente os dados com os de 

pesquisa que utilizaram sangue como matriz biológica, já que a concentração neste 

fluido é consideravelmente menor do que a faixa aceitável para a urina. No entanto, 

comparando nossos dados diretamente com a pesquisa número 18, percebemos que 

os nossos resultados de LOD, independentemente do tipo de teste, foram melhores 

do que os obtidos pelos autores, o mesmo ocorre para os valores de LOQ. 

Os dados de estabilidade do sensor mostraram variações de resposta ao longo 

do tempo, sendo mais significativa nas medições em urina (39,8% para VT e 31,0% 

para IDS) em comparação com água (28,2% para VT e 5,4% para IDS). Esses resultados 

sugerem que a composição da matriz da amostra influencia diretamente a estabilidade 

da detecção. Isso pode estar relacionado à presença de íons e compostos 

interferentes na urina, demandando possíveis estratégias de mitigação, como a 

modificação da membrana sensora ou ajustes no protocolo de armazenamento. Do 

sétimo aos setenta e cinco dias, o sensor foi armazenado a -18 ºC, sem uso e, nessas 

condições, mostrou uma variação nas respostas de apenas 3,3 %. Estes dados 

indicaram que as maiores perdas nas respostas do sensor estavam relacionadas ao 

seu uso nas medições. 

As taxas de desvio para o sensor usado nas medições de fluxo foram de 85,8 

% para água, 43,7 % para urina e 49,8 % para tampão no IDS e 39,7 %, 92,2 % e 69,1 

% nas respostas VT, respectivamente, entre o primeiro e o terceiro dia de análise. 

Devido às altas taxas de variação mesmo com o armazenamento em baixas 

temperaturas, a configuração de medição de fluxo foi utilizada apenas nos testes do 

primeiro e terceiro dia e foi descartada para as demais medições nos dias 

subsequentes. 

Quanto à histerese, esta foi testada apenas para o dispositivo de medição 

estática mostrando variação de 8,6 % nas soluções aquosas, 1,1 % para os testes de 

urina e 3,2 % para a solução tampão de pH 4. A Figura 25, abaixo, mostra o 

comportamento da histerese nas diferentes matrizes. 
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Figura 25: Histerese para amostras em água, urina e tampão pH 4. 

 

Como pode ser visualizado na Figura 25, acima, a histerese para as 

concentrações mais altas foi menor do que nos intervalos para concentrações abaixo 

de 15 mmol.L-1 (até o teste nº5). Isso se deve a estabilidade das medidas para valores 

acima do escolhido (15 mmol.L-1) como Vx(1) [38, 173]. 

A seletividade do sensor foi testada com concentrações de ureia, [CH4N2O], 

uma vez que é uma das espécies predominantes na urina humana. De acordo com a 

literatura, a urina pode conter de 28 mmol.L-1 a 79 mmol.L-1 de ureia, portanto, foram 

utilizados seis pontos entre esses valores iniciais e finais. No teste, a Figura 26 abaixo 

mostra o comportamento de corrente e da voltagem de limiar da membrana em 

relação as diferentes concentrações de ureia. 
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(a) 

 

(b) 

 

Figura 26: Seletividade de SM para solução de ureia (CH4N2O) na água. (a) Sensibilidade à corrente. 
(b) Sensibilidade à tensão. 

 
 

 A membrana também respondeu à presença de ureia, porém com um 

comportamento distinto em relação à creatinina. Enquanto a resposta da corrente 

aumentou com a concentração de ureia, a resposta à creatinina seguiu um 

comportamento oposto. Além disso, o valor de sensibilidade em corrente para a ureia 

foi de 0,0002 mA1/2 mmol-1 L, um número de sensibilidade extremamente inferior a 

qualquer valor obtido neste parâmetro para as amostras de creatinina nos dois 

diferentes testes realizados. A sensibilidade em tensão, no entanto, foi de 1,1 mV 

mmol-1 L. Esse valor de sensibilidade em tensão foi próximo ao obtido para a detecção 

de creatinina em urina no teste estático. Isso demonstrou que a seletividade da 

membrana ainda não era ideal para a detecção exclusiva de creatinina, o que pode 

ser aprimorado por modificações na química da superfície sensora. 

 Em testes com interferentes que respondem na mesma janela de variação de 

corrente e potencial, um eletrodo adicional com seletividade para a espécie 

coexistindo com a creatinina pode ser uma ferramenta interessante. 

Os resultados do teste de Eletroforese Capilar usando o detector C4D para as 

amostras de creatinina preparadas em água, urina e tampão são discutidos na seção 

seguinte. 
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4.5 Teste usando Eletroforese Capilar com C4D 
 

 Os resultados provenientes do teste em Eletroforese Capilar utilizando o 

detector C4D para amostras de creatinina preparadas em água, urina e tampão podem 

ser verificados na Figura 27, abaixo. 

 
Figura 27: Gráfico da integração das áreas de pico de creatinina para urina sintética diluída 5 a 100 

vezes e concentrações 3, 9, 15, 21, 24 e 27 mmol.L-1 de creatinina em água, tampão pH 4, urina 
sintética 10x e 100x diluída utilizadas como matrizes. O eletroferograma da amostra de creatinina 
sérica preparada em urina diluída 10x com concentração de 3 mmol.L-1 é indicado ao lado inferior 

direito, com o primeiro pico sendo de sódio, o segundo de creatinina e o maior deles o do fluxo 
eletrosmótico. 

 
 

Como verificado, na Figura 27, a urina sintética poderia ser utilizada nas 

amostras testadas no sensor sem a necessidade de diluição já que, no testes acima, 

já na quinta diluição ela apresentou área de pico três vezes menor que a menor 

concentração (3 mmol.L-1) testada para todas as matrizes utilizadas nesta pesquisa. 

Isso pode ser reafirmado pelo comportamento das linhas de concentrações das 

soluções nas matrizes. A qual apresentam comportamento apenas das concentrações 

de creatinina adicionadas as matrizes de água, urina e tampão. Matematicamente, 

comparando os slopes das medidas, percebemos que esses valores eram realmente 

equivalentes. Ainda assim, de maneira a diminuir a influência da concentração de 

outras espécies presentes na urina, tais como a presença de sódio, nós decidimos por 
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utilizar urina dez vezes diluídas nos testes com os nossos sensores. Como 

mencionamos nas seções anteriores.  

Para os testes utilizando a eletroforese capilar, calculando o LOD (LOD = 3 × 

Erro padrão de y 2 interceptação/inclinação) e LOQ (LOQ = 10 × Erro padrão de y 2 

interceptação/inclinação) a partir do sinal-ruído triplo tivemos que o LOD da medição 

em água, urina e tampão foram de 1,13 mmol.L-1, 0,89 mmol.L-1 e 1,8 mmol.L-1. Os 

LOQs foram de 3,76 mmol.L-1 , 2,96 mmol.L-1 e 6,0 mmol.L-1, respectivamente. 

Os LODs e LOQs obtidos na eletroforese capilar foram inferiores aos do sensor 

desenvolvido, o que indica que a técnica convencional ainda é mais sensível para a 

detecção de creatinina em níveis muito baixos. Entretanto, o sensor apresenta 

vantagens em relação à praticidade, baixo custo e possibilidade de integração em 

dispositivos portáteis point-of-care. Para torná-lo competitivo em termos de 

sensibilidade, futuras otimizações na composição da membrana e no sistema de 

leitura eletrônica devem ser exploradas. 
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CAPÍTULO 5: CONSIDERAÇÕES FINAIS E PERSPECTIVAS FUTURAS 

Nesta pesquisa, buscamos desenvolver um dispositivo que pudesse medir a 

variação de creatinina em água, urina e tampão a partir de medidas estáticas e 

dinâmicas e investigamos o comportamento de um transistor de efeito de campo com 

porta estendida na detecção deste analito a partir das respostas de variações na 

corrente IDS e na voltagem de porta de um MOSFET comercial. 

Inicialmente, fizemos diferentes testes de configurações dos sistemas de 

medida. Isso incluiu caracterizações elétricas e em solução de complexo de 

ferricianeto e ferrocianeto de potássio. A partir disso, conseguimos entender as 

regiões de funcionamento do MOSFET comercial adquirido e conseguimos encontrar 

uma melhor área de teste para as medidas subsequentes. Esta área foi em um VGS 

de 3,5 V e VDS de 5V. Observamos se poderíamos padronizar essa área, a partir, de 

testes em solução de cloreto de potássio e tiocianato. 

Como resultados desses primeiros experimentos, entendemos que era possível 

padronizar a área de teste e em nossas medidas subsequentes e fixamos os valores 

de voltagem aplicados aos terminais de dreno, fonte e porta do MOSFET comercial 

utilizado em nossa pesquisa. 

Nos testes em cloreto, os resultados experimentais provaram que a 

sensibilidade à corrente IDS do sensor para amostras em água eram praticamente 

equivalentes em condições estáticas e em fluxo. Para NaNO3 o valor da corrente no 

fluxo era 27% inferior a obtida na medida estática. Na matriz de urina, os valores de 

sensibilidade em corrente no fluxo eram bastante diferentes sendo a medida em fluxo 

quase sete vezes o valor da corrente da medida estática. A faixa de concentração de 

cloreto considerada no conjunto de dados do fluxo também foram duas ordens de 

grandeza maior. A sensibilidade em tensão deste analito mostrou que para as 

amostras em água e urina diluída a sensibilidade em voltagem era aproximadamente 

10mV dec-1 superiores entre as diferentes configurações de teste. Enquanto que, para 

a matriz de NaNO3 e urina a sensibilidade era metade do valor nas condições 

dinâmicas quando comparados com as estáticas.  

No teste com solução de tiocianato, o resultado experimental provou que a 

sensibilidade à corrente IDS foi superior para as amostras de água e saliva submetidas 

aos ensaios de fluxo e estático, respectivamente. Foi próximo dos valores para as 
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amostras em suor. E em urina foi quase metade do valor na medida estática. A 

sensibilidade em tensão foi maior nas amostras em fluxo para todas as amostras de 

tiocianato testadas, embora a faixa linear de detecção tenha sido reduzida em duas 

ordens de grandeza em alguns casos. 

O teste com o sistema de injeção de alíquotas, mostrou também bons 

resultados, considerando sua boa linearidade, mesmo ele sendo mais propício a 

receber maiores contribuições de ruído, fuga de potencial aplicado, etc.. Teste futuros, 

com modificação da fonte de alimentação por sistema de bateria foi pensado como 

perspectiva futura. 

Com estes primeiros testes, conseguimos entender melhor os sistemas e 

adaptá-los conforme necessário. Identificamos que os sistemas apresentavam, na 

maioria dos casos, respostas na faixa nernstiana e supernstiana para valores no fluxo 

do que para os ensaios estáticos. 

Para o teste com creatinina, elaboramos uma membrana fotocurável disposta na 

superfície de fios de cobre, o qual compunha a extensão da porta do nosso EGFET.O 

sensor usado nas medidas estáticas de creatinina apresentou resposta acima de 70% 

até pelo menos 90 dias após sua fabricação, mesmo tendo sido usado em três 

medidas diferentes durante a primeira semana. Esta resposta é ainda maior quando 

consideramos armazenar do dispositivo a baixas temperaturas.  

Embora o sensor em fluxo tenha apresentado boa resposta inicial, observou-se 

uma queda significativa na sensibilidade após três dias de uso, comprometendo sua 

reprodutibilidade. Esse comportamento pode estar associado à degradação da 

membrana de reconhecimento, acúmulo de biofilme no eletrodo ou alterações físico-

químicas no material da superfície sensora. Testes adicionais com diferentes 

materiais de membrana, revestimentos protetores ou ajustes no design do microchip 

para minimizar esses efeitos são recomendados para aumentar a estabilidade do 

sensor em aplicações contínuas. 

Como forma de mitigar a rápida perda de resposta da membrana do canal de 

fluxo, propomos armazenar o chip em uma temperatura menor do que a testada (-

18ºC), pois a variação neste parâmetro provou ser uma possibilidade para a melhor 

resposta analítica. Otimizações na configuração de medida para uso futuro também 

podem levar a melhores valores de LOD para as medições estáticas. 
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Uma das limitações do uso do sistema de teste de fluxo desenvolvido em nosso 

estudo é a necessidade de um volume de amostra de pelo menos 2 mL para preencher 

toda a estrutura de fluxo e o tempo de execução do teste. 

Embora o sensor apresente um bom comportamento nas medidas para os 

primeiros dias de uso, ainda consideramos o valor de LOD obtido alto, o que restringe 

o uso do sensor para algumas concentrações mínimas de creatinina que estão dentro 

da faixa esperada de medida do analito. Otimizações na configuração de medição 

para uso futuro também podem acarretar em melhores valores de LOD. 

A comparação com a técnica de eletroforese capilar revelou que, embora o 

sensor apresente um limite de detecção superior ao método convencional, sua 

viabilidade para aplicações point-of-care é reforçada pela possibilidade de 

miniaturização e portabilidade. Essa característica o torna uma alternativa promissora 

para ambientes clínicos, apesar da necessidade de otimizações futuras. 

No geral, o uso de EGFETs para detecção de creatinina provou ser uma 

ferramenta versátil, simples e barata que pode ser adaptada a um sensor portátil. No 

presente estudo, também apresentamos uma nova maneira de fabricar a membrana 

para reconhecimento desse analito usando propriedades UV, o que torna etapas como 

a imobilização das espécies de reconhecimento na superfície de transdução 

rapidamente alcançáveis. 

Este estudo avança o estado da arte ao configurar uma nova forma de 

desenvolver e compor uma membrana seletiva à creatinina sérica. A fabricação da 

membrana também pode ser facilitada pelo uso de uma impressora 3D multimaterial, 

uma vez que a membrana é desenvolvida usando de um processo UV, o que também 

facilita a fabricação do chip microfluídico e da membrana seletiva em um único 

processo. 

Os sensores EGFET poderiam ser melhor discutidos quanto ao uso de sua 

função de amplificador de sinal de entrada para a determinação de moléculas como a 

que usamos em nosso estudo. Nosso sensor também avança na avaliação da 

concentração de creatinina sem a necessidade de análise adicional de outros 

marcadores, como a ureia, que coexistem em soluções reais como a urina. A 

interferência da concentração desse sal inorgânico apresentou variação na janela de 

detecção mesmo com o uso de um potencial de trabalho positivo. Isso é extremamente 

importante, pois a identificação direta da concentração de creatinina em fluidos 
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biológicos representa uma nova necessidade de pesquisa. São avanços que podem 

auxiliar no desenvolvimento de testes em amostras biológicas reais. 
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APÊNDICE A- FABRICAÇÃO DO MICROCHIP EM PDMS 

Foram fabricados chips microfluídicos em PDMS por processo de litografia 

suave. O procedimento consistiu em reproduzir um desenho de chip já existente para 

posterior adaptação. Esta atividade contou com a colaboração do Instituto Biosense 

(Sérvia) e foi realizada durante o período de estágio de três meses em razão de projeto 

de colaboração técnico-científico no local.  

Para o procedimento lâminas de vidro de 75x25x2mm foram usadas como 

suporte para a camada de PDMS. Após lavadas com solução de H2SO4 e H2O2, 

proporção 1:1, e enxaguadas em água deionizada elas foram deixadas para secar em 

chapa aquecedora a 100 ºC durante 10 minutos. Em seguida, elas foram retiradas e 

deixadas para esfriar à temperatura ambiente. Foi depositado fotoresiste nas lâminas 

pelo processo de spin coater (Laurell WS-65 OMZ-23NPP, EUA) durante 20 segundos 

a 5000 rpm. Esperamos 1 minuto para o relaxamento da resina. 

Para a projeção dos canais de fluxo utilizamos uma máquina de escrita direta 

(Microtech LW405D, Itália). A fonte de laser tinha 405nm com objetiva de 0,45 e 

resolução litográfica de 0,8 μm. Os canais projetados tinham 50μm de largura e 60μm 

de profundidade. Os canais foram revelados na lâmina com solução reveladora 

proporção 1:4 de revelador e água, respectivamente, e agitação manual durante 1 

minuto. A lâmina foi posteriormente lavada com água deionizada e seca com jato de 

nitrogênio. 

Proporções de pré-polímero e agente de cura 10:0,7, respectivamente, foram 

misturadas manualmente com a ajuda de uma espátula de metal. Em sequência a 

mistura foi colocada em uma centrífuga a 4000-rpm para a retirada de bolhas 

formadas durante a etapa de mistura. A mistura foi colocada em uma placa Petri e 

aquecida em forno a 80 °C por 2 horas. Após, as peças solidificadas de PDMS foram 

cortadas no tamanho das lâminas de vidro e fizemos tratamento por plasma de 

oxigênio por 30 segundos na superfície tanto do PDMS como das lâminas de vidro, 

por duas repetições. Os chips foram montados por pressão entre as partes até que 

ambos estivessem bem aderidos. Por fim, o PDMS foi perfurado nos locais preparados 

aos reservatórios de entrada e saída de fluxo com o uso de uma punção de biópsia 

(Miltex Biopsy Punch 1.0 mm, 15110–10, Tedpella, Canadá). A Figura A1, a seguir, 

mostra o design dos chips microfluídicos fabricados em PDMS. 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/prepolymer
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Figura A1: Design no Fusion 360 do chip microfluídico fabricado em PDMS 

 

Infelizmente todos os dispositivos confeccionados neste formado apresentaram 

vazamento de fluido quando utilizamos a bomba de seringa. 
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APENDICE B - SÍNTESE DE MESOOCTAMETILCALIX[4]PIRROL 

 Nesta etapa o método de síntese realizado consistiu em uma mistura de 5 mL 

(7,20 mmol) de pirrol e 5,30 mL (7,19 mmol) de acetona pura em 100mL de água 

deionizada. A mistura foi deixada sobre um agitador magnético a 200-rpm por 10 

minutos enquanto 8 mL de HCl foram lentamente adicionados. Após a adição do ácido 

a mistura continuou a ser agitada em mesma velocidade durante 30 minutos. Em 

seguida a solução foi deixada para descansar à temperatura ambiente (25 ºC). Esse 

procedimento foi realizado três vezes variando o tempo de descanso das amostras 

em 4 horas, 18 horas e 72 horas. 

 Após o tempo de descanso, verificou-se que a síntese de 72 horas havia a 

formação de uma maior quantidade de suspensão levemente rosada. Esta suspensão 

foi coletada do béquer e lavada com 50 mL de água e depois com 50 mL de metanol 

e em seguida cristalizada em uma mistura de 20mL de clorofórmio com 20mL de 

metanol. A mistura foi filtrada em papel de filtro e um sólido levemente rosa foi 

coletado. 

Em seguida, os papeis de filtro com os sólidos obtidos foram colocados em uma 

placa Petri e levados a uma estufa pré-aquecida a 50 ºC durante 20 minutos. 

O produto obtido foi submetido à técnica de Ressonância Magnética Nuclear 

de 1H e 13C para soluções. As amostras submetidas aos testes foram preparadas pela 

adição de 30 mg do produto obtido na síntese a 600µL de clorofórmio deuterado. 

A Figura B1, a seguir é a elucidação estrutural do composto sintetizado obtido 

por meio da técnica de RMN 1H que já conseguia validar a identidade do produto 

obtido. 
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Figura B1: Espectro RMN de 1H do produto da síntese (CDCl3) 

 

O espectro de RMN de 1H do composto da Figura 1 apresentou um sinal em 

forma de singleto a · 1,54 ppm que corresponde à ressonância dos H+ dos grupos 

CH3, um sinal em forma de dupleto · entre 5,90 ppm e 5,95 referentes a esses prótons 

nos grupos β-pirrólicos da estrutura do OMCP e um sinal largo a · 7,03 ppm dos 

prótons dos grupos NH[1]. 

A Figura B2 a seguir é o espectro obtido por meio da técnica de RMN de 13C 

para a mesma amostra. 
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Figura B2: Espectro RMN de 13C do produto da síntese (CDCl3, 150Mz) 

 

O espectro de RMN de 13C do composto da Figura B2 apresentou um sinal em 

forma de singleto a · 29,15 ppm e 35,23 ppm que correspondem aos grupos CH3 e 

metilênicos CH2, respectivamente. Um sinal em forma de tripleto entre · 76,82 a 77,33 

ppm que corresponde ao solvente utilizado (CDCl3), um singuleto a · 102,84 dos 

carbonos nos grupos β-pirrólicos e outro singleto a · 138,51 dos carbonos alfas do 

pirrol na molécula de OMCP [1].1 

Os dados de RMN indicavam, portanto, que o produto obtido na síntese era o 

meso-octametilcalix[4]pirrol e assim era viável de utilizá-lo em nossa pesquisa para 

testar sua atividade de interação com nossa espécie de interesse analítico. 

 

 

 

 
1 Silverstein, R. M [et al]. Identificação espectrométrica de compostos orgânicos. 8. 
Ed. Rio de Janeiro, RJ: LTC, 2019. ISBN 978-85-216-3637-3 
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ANEXO 1 - FABRICAÇÃO DO TRANSISTOR 

 

Para a fabricação do sistema MOS foram utilizadas lâminas de silício tipo P de 

2 polegadas. As lâminas tinham 0,308 mm de espessura, 1017 átomos/cm3 de 

concentração de dopante, orientação cristalográfica 100, resistência de 1,36 Ω.cm, 

resistência de folha de 6,16 ' e resistividade de 0,18 '.cm. Para a certificação dos 

tipos de condutividade utilizamos medida de ponta quente. Nesta pesquisa o óxido 

utilizado foi o oriundo de silício (SiO2) e o metal de formação dos eletrodos foi de 

alumínio formando uma estrutura Al2O3/SiO2/Si. 

Todas as etapas de fabricação do capacitor MOS são resumidas na Figura AX1 

a seguir. 

 

 

Figura X1: Etapas de microfabricação do capacitor MOS. A= crescimento de óxido na superfície da 
lâmina; B= aplicação de fotoressiste; C= exposição a luz ultravioleta; D= etch do óxido em solução 
HF/NH4F; E= remoção do fotoresiste; F= difusão de dopante; G= oxidação úmida; H= fotogravação de 
canais e contatos; I= Fotogravação de contatos; J= Evaporação de alumínio; K= Fotogravação de 
interconexões e L= capacitor MOS finalizado 
 
 

Etapa A: 
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Após caracterização da lâmina foi realizada limpeza padrão completa seguindo 

a sequência: 

1- Limpeza piranha: A lâmina foi deixada submergida em uma solução de 

H2SO4 e H2O2 na proporção 4:1, respectivamente, a 80°C por 10 minutos; 

2- A lâmina foi submetida a enxágue com água deionizada 18 M'.cm, por 3 

minutos e após isso seca por jato de nitrogênio; 

3- A lâmina foi submergida em solução HF/H2O proporção 1:10 em temperatura 

ambiente por 10 segundos; 

4- Repetiu-se o processo 2; 

5- Limpeza RCA: A lâmina foi submergida em solução NH4OH/H2O2/H2O 

proporção 1:1:5 a 80°C por 10 minutos; 

6- Repetiu-se o processo 2; 

7- Limpeza RCA: A lâmina foi submergida em solução HCl/H2O2/H2O proporção 

1:1:5 a 80°C por 10 minutos.  

 

Após os procedimentos de limpeza a lâmina passou por processo de oxidação 

para formação de uma fina camada de óxido de silício para isolação. Para isso a 

lâmina foi colocada em forno convencional à temperatura de 1000 ºC. E os seguintes 

ambientes de oxidação foram usados. 

Tabela 1: Procedimentos de oxidação da lâmina 

 

8- Com o uso de um interferômetro foi medida a espessura do óxido formado 

através da oxidação. 

 

Etapa B: 

 Aplicou-se sobre a lâmina fotoresiste AZ 1518 por método de spin coating a 

6000 rpm por 30 segundos. A lâmina foi deixada em chapa aquecedora a 90 ºC 

durante 1 minuto. 

Ambiente Tempo (min) Objetivo 
N2 > 3 Lâmina deixada próxima a saída do forno para evitar choque 

térmico 
O2 10 Lâmina introduzida ao forno em ambiente de O2 (Oxidação seca), 

fluxo de 1L/min 
O2 + H2O 180 Oxidação úmida 
O2 10 Secagem do forno 
N2 10 Recozimento do óxido crescido, retirada de H2; 
N2 > 3 Evitar choque térmico durante a retirada da lâmina do forno 
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Etapa C: 

 Exposição ao UV durante 20 segundos, potência de 9 mW,cm-2 com uso de 

máscara de formação de fonte e dreno. Após foi feita a retirada do resiste não 

polimerizado utilizando um revelador AZ MIF 300. 

 

Etapa D: 

 Condicionamento do óxido em solução de HF/NH4F 

 

 Etapa E: 

 Limpeza com acetona para a retirada do resiste. 

 

 Etapa F: 

 Etapa de difusão de dopante para a formação das regiões n+ do sistema MOS. 

A lâmina foi submetida a um forno de oxidação a 900 ºC em que o dopante fósforo 

penetrou para dentro do silício interagindo com este durante 30 min. O dopante foi 

proveniente de gases de POCl3. 

 

Etapa G: 

Realizou-se um novo processo de recozimento para aumentar a profundidade 

da junção do dopante. Posteriormente houve procedimento de oxidação úmida para a 

formação de óxidos acima da área dopada na etapa anterior. Esse óxido era 

necessário para a isolação da trilha metálica da fonte e do dreno. 

 

Etapa H: 

Foi realizado um novo processo litográfico utilizando máscara para abrir a área 

de canal e contatos de fonte e dreno. Para este procedimento os mesmos passos da 

etapa B, C, D e E são novamente realizados. As etapas de limpeza da lâmina também 

foram refeitas. 

 

Etapa I: 

Um procedimento de oxidação seca foi realizado para o crescimento de uma 

fina camada de óxido na região de porta do dispositivo MOS e fotogravação de 
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contatos. No forno de oxidação foi colocado tricloroetileno 1% seguindo os mesmos 

passos da tabela 1, mudando o tempo de oxidação de 180 minutos para 30 minutos.  

Repetiu-se as etapas de A – E. 

 

Etapa J: 

Deposição de Al 1μm. Inicialmente foi realizada limpeza RCA e em seguida 

processo de Sputtering DC para deposição de alumínio sobre a lâmina. O fluxo de gás 

argônio foi de 60 sccm, pressão de 10 m Torr, potência de 1000 W e corrente 

magnetron de 2,7 A por 350 segundos. Isso resultou na formação do eletrodo de porta. 

 

Etapa K: 

Formação de interconexões metálicas do dispositivo.  

 

Etapa L: 

Sputtering DC de Al 0,5 μm, formação de contato nas costas da lâmina e 

sinterização de contatos. Foram utilizados os mesmos parâmetros da etapa J com 

modificação apenas no tempo do processo que foi de 70 segundos. 

 

Cumprida todas as etapas citadas o dispositivo foi submetido a teste de 

caracterização como medida da tensão de limiar e transcondutância, além de outros 

parâmetros necessários ao bom uso do sistema. 

Através da curva capacitância versus tensão foi possível calcular alguns 

parâmetros gerais e individuais importantes sobre o dispositivo fabricado. Ele possuia 

espessura de óxido (tox) de 9,07.10-6 cm; largura de camada de depleção (Wf) igual a 

5,06. 10-6 cm; concentração de portadores (NA,D) 4,59.1017cm-3 ; capacitância de <flat-

band= (CFB) 93,2 F e cargas efetivas de interface (Qef/q) iguais a 1,97.1011 cm-2 . 

Cada unidade (DAE) do dispositivo era formado de capacitores MOS com 

largura de canal de 50 µm por 100 µm de comprimento e de 200 x 200 µm. A 

transcondutância de cada um desses tamanhos de capacitores foi de 5.10-6 mS/cm e 

2,3.10-6 mS/cm, respectivamente, o que era um valor que contribuia para que o 

dispositivo tivesse sensibilidade alta mesmo para pequenas variações na voltagem de 

entrada. 
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A voltagem de limiar dos capacitores MOS, no entanto, mostraram-se muito 

altas as aplicações desta pesquisa e devido a isso desconsideramos seu uso ou 

adaptação para aplicação futura neste estudo e então decidimos utilizar um MOS 

comercialmente disponível. 
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ANEXO 2- DATASHEET DO MOSFET COMERCIAL 

 

 


