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RESUMO 

 

Na presente tese foram desenvolvidas três plataformas para a construção de 

biossensores visando o diagnóstico molecular da hepatite C, hepatite B e artrite 

reumatoide, por técnicas eletroquímicas, ópticas e microscópicas, usando 

amostras reais. Os genossensores para hepatites C e B foram desenvolvidos sobre 

a superfície de um eletrodo de ouro modificado com nanomateriais, sendo esses o 

óxido de grafeno e o óxido de grafeno reduzido, respectivamente. Em todos os 

biossensores propostos a interação da sonda com o alvo foi efetivamente 

verificada pelas diferentes técnicas. No caso do genossensor para hepatite C, o 

óxido de grafeno foi modificado quimicamente com etilenodiamina e apresentou 

limites de detecção e quantificação de 1:483 (v/v) e 1:145 (v/v), respectivamente, 

usando amostras de soro de pacientes positivos. A interação da sonda específica 

do HCV: gRNA causou uma redução na amplitude de resposta de corrente de 

cerca de 2,9 vezes quando comparada ao controle negativo, usando a VPD. O 

genossensor para a hepatite B a sonda foi imobilizada sobre eletrodo de ouro 

contendo óxido de grafeno reduzido, ouro descoberto e nanoparticulas de ouro. A 

análise usando VPD indica que a adição de DNA genômico de HBV provocou um 

aumento de cerca de 1,4 vezes na amplitude de corrente de pico quando 

comparado ao controle negativo. Em adição, análises de SPR mostraram que as 

amostras positivas de HBV resultaram em uma alteração de cerca de 15 vezes em 

comparação com as amostras negativas. No biossensor desenvolvido para o 

diagnóstico da artrite reumatoide foi utilizado um eletrodo de grafite modificado com 

um filme poli(3-hidroxibenzóico), no qual foi imobilizado um peptídeo mimético que 

reconhece o anticorpo anti-CAIII. O sensor mimético desenvolvido permitiu a 

distinção entre amostras positivas e negativas para a artrite reumatóide, uma vez 

que apresentou uma diminuição expressiva no sinal de corrente de cerca de 2,2 

vezes, quando comparado ao soro negativo. Assim, foi possível desenvolver 

plataformas analíticas, seletivas e específicas fornecendo novas abordagens para 

o diagnóstico clínico e aplicações point-of-care para o monitoramento de doenças 

inflamatórias e infecciosas. 

 

Palavras-chave: hepatite B, hepatite C, artrite reumatoide, biossensor, óxido de 

grafeno, peptídeo mimético, genossensor, nanopartícula de ouro. 
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ABSTRACT 

 

In the present thesis, three biosensing platforms aiming the molecular diagnosis of 

hepatitis C, hepatitis B and rheumatoid arthritis were developed by electrochemical, 

optical and microscopic techniques using real samples. The genosensors for the 

diagnosis of hepatitis C and B were developed on a gold electrode modified with 

nanomaterials, being these graphene oxide and reduced graphene oxide, 

respectively. In all proposed biosensors the interaction of the probe with the target 

was effectively verified by the different techniques. In the case of the genossensor 

for hepatitis C, graphene oxide was chemically modified with ethylenediamine and 

showed limits of detection and quantification of 1:483 (v/v) and 1:145 (v/v), 

respectively, using serum samples from positive patients. The interaction of the 

HCV probe and the gRNA  caused a reduction in current response amplitude of 

about 2.9 fold as compared to the negative control, using the DPV. The 

genossensor for hepatitis B probe was immobilized on a gold electrode containing 

reduced graphene oxide, gold disks and gold nanoparticles. Analysis using DPV 

indicates that the addition of HBV gDNA caused an increase of about 1.4 times in 

peak current amplitude, when compared to the negative control. In addition, SPR 

analyzes showed that positive samples of HBV resulted in a change of about 15-

fold compared to negative samples. In the biosensor developed for the diagnosis 

of rheumatoid arthritis, a graphite electrode modified with a poly (3-hydroxybenzoic) 

film was used, in which a mimetic peptide that recognizes the anti-CAIII antibody 

was immobilized. The developed mimetic sensor allowed the distinction between 

positive and negative samples for rheumatoid arthritis, since it presented an 

decrease in the current signal of about 2.2 times, when compared to the negative 

serum. Thus, it was possible to develop analytical, selective and specific platforms, 

providing new approaches for clinical diagnosis and point-of-care applications, for 

the monitoring of inflammatory and infectious diseases.  

 

Keywords: hepatitis B, hepatitis C, rheumatoid arthritis, biosensor, graphene 

oxide, peptide mimetic, genosensor, gold nanoparticle. 
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CAPÍTULO I – FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

 

1. INTRODUÇÃO 

 

O Brasil é um país continental, cuja diversidade geográfica, cultural e 

socioeconômica, torna-o complexo do ponto de vista epidemiológico, o que 

impossibilita uma estratégia única de atuação frente aos problemas de saúde 

pública. Na ambientação de políticas públicas de saúde, há de se pensar no 

desenvolvimento de novas técnicas, sob a ótica da ciência e da previsibilidade, 

acessíveis à população residente em áreas urbanas e remotas, a fim de 

consagrar o direito universal à saúde, previsto na Constituição brasileira de 1988 

em seu artigo 196.  

A crescente demanda de políticas preventivas visa assegurar a eficácia 

de diagnósticos rápidos e seguros para os cidadãos. Dessa forma, o avanço 

tecnológico no campo laboratorial e clínico é notório com desenvolvimento de 

metodologias de detecção de marcadores sorológicos que superem as técnicas 

de diagnóstico convencionais em agilidade, custo, disponibilidade, quantidade 

de amostra, procedimentos menos invasivos e detecções mais sensíveis e 

precisas, independentemente de infraestrutura laboratorial.  

No projeto de pesquisa desta tese, foi proposto a elaboração de 

plataformas nanotecnológicas analíticas para o diagnóstico e monitoramento de 

doenças infecciosas e inflamatórias, objetivando a construção de dispositivos de 

detecção portáveis e miniaturizados. É consensual o entendimento de que a 

detecção precoce de uma doença tem impacto direto com o prognóstico, com as 

possibilidades terapêuticas, a sobrevida e com custos que oneram o sistema de 

saúde pública, haja vista que doenças crônicas implicam em complexas e 

diversas necessidades à saúde/tratamento do indivíduo. 

Em meio aos obstáculos enfrentados pelo Sistema Único de Saúde 

(SUS), como as limitações de recursos orçamentários, desvios de verbas 

públicas, escassez de medicamentos entre outros, o SUS, ainda configura-se 

como o único recurso para milhares de cidadãos brasileiros. Com isto, o trabalho 

exsurge, com uma proposta promissora, com a finalidade de atender com 

cuidado e inovação uma parcela de indivíduos que necessitam de um dispositivo 
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de diagnóstico precoce e monitoramento da Hepatite C, Hepatite B e Artrite 

Reumatoide. 

 

1.1. Hepatites virais 

 

As hepatites virais constituem atualmente uma relevante questão de 

saúde pública no Brasil (Figura 1), atingindo vários segmentos da população e 

causando grande impacto de morbidade e mortalidade em sistemas de saúde 

como o SUS (BRASIL, 2016).   

 

 
Figura 1: Distribuição dos óbitos associados às hepatites virais segundo agente etiológico no 

Brasil, de 2000 a 2014 (BRASIL, 2016).   

 

As hepatites virais agudas e crônicas são doenças provocadas por diferentes 

agentes etiológicos (Tabela 1), com tropismo primário pelo tecido hepático, 

apresentando características epidemiológicas, clínicas e laboratoriais 

semelhantes, porém com importantes particularidades (STRAUSS, 2017; 

MINSTERIO DA SAÚDE, 2016; MCCLARY et al 2000). 

A doença tem um amplo espectro clínico, que varia desde formas 

assintomáticas, anictéricas e ictéricas típicas, até a insuficiência hepática aguda 

grave (fulminante) (BRASIL, 2016). Os sintomas prondrômicos das hepatites 

virais agudas são sistêmicos e muito variáveis semelhantes a uma infecção viral 

inespecífica, caracterizados por fadiga, mal-estar, náuseas, dor abdominal, 

anorexia, icterícia, e aumento dos níveis séricos das aminotransferases. A 

hepatite crônica, em geral, ocorre de maneira assintomática. As manifestações 
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clínicas aparecem quando a doença está em estágio avançado, na qual podem 

estar presentes a fadiga e cirrose hepática (HEIAT; RANJBAR; ALAVIAN, 2014).  

 

Hepatites Agente 

etiológico 

Material 

genético 

Via transmissão Período de 

incubação (máximo) 

Vacina 

Hepatite A HAV RNA oral-fecal; alimentos; água 

contaminada 

42 dias SIM 

Hepatite B HBV DNA Sangue contaminado; 

relações sexuais 

desprotegidas 

45 dias SIM 

Hepatite C HCV RNA Sangue contaminado 150 dias NÃO 

Hepatite D HDV RNA Sangue contaminado 35 dias NÃO 

 
Tabela 1: Resumo etiopatológico das hepatites virais (autoria própria). 

  

O diagnóstico, de notificação compulsória, inclui a realização de exames em 

ambiente laboratorial e testes rápidos, a fim de caracterizar a doença e sua 

gravidade (BRASIL, 2016). É baseado na detecção dos marcadores presentes 

no sangue, soro, plasma ou fluido oral da pessoa infectada, por meio de 

imunoensaios, e/ou na detecção do ácido nucleico (NAT) viral, empregando 

técnicas de biologia molecular, sendo esse último uma alternativa para a 

detecção cada vez mais precoce da infecção pelo vírus das hepatites (HEIAT; 

RANJBAR; ALAVIAN, 2014). 

As técnicas de imunoensaio empregados (ensaio imunoenzimático (ELISA) 

e ensaios luminescentes) são baseadas na detecção do antígeno viral e/ou 

anticorpos específicos. As imunoglobulinas da classe M (IgM), quando 

detectadas caracterizam uma infecção aguda, e as imunoglobulinas da classe G 

(IgG) são marcadores de infecção passada ou de resposta vacinal. Outro 

imunoensaio realizado são os testes rápidos compreendidos pelos imunoensaios 

cromatográficos (SCALIONI et al., 2014) que apresentam sensibilidade analítica 

menor que a dos imunoensaios laboratoriais, implicando a não indicação do seu 

uso como testes de triagem em bancos de sangue (SCHEIBLAUER et al., 2010).  

As vantagens são simplicidade de execução e resultados imediatos (HEIAT; 

RANJBAR; ALAVIAN, 2014). Os testes rápidos para hepatite B detectam a 

presença do antígeno de superfície do HBV (HBsAg) e para diagnóstico da 

hepatite C detecta o anticorpo anti-HCV. Os testes moleculares são 
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representados pelo teste da reação em cadeia da polimerase (PCR, do inglês 

polymerase chain reaction) realizados para obtenção do diagnóstico e 

quantificação da carga viral. Tanto os testes imunoensaio quanto o NAT são 

realizados utilizando amostras de soro, plasma ou sangue total (BRASIL, 2016). 

Os avanços tecnológicos em dispositivos diagnósticos impactam diretamente 

a qualidade de vida do indivíduo, sendo ainda um poderoso instrumento de 

prevenção de complicações mais frequentes como cirrose avançada e câncer 

hepático. Além disso, a realização de um diagnóstico seguro evita desperdícios 

de recursos públicos e privados. Assim, considerando-se a magnitude das 

hepatites virais no país e no mundo, bem como a necessidade de desenvolver 

estratégias de prevenção e controle dessas doenças infecciosas, na presente 

tese foi proposta a elaboração de plataformas analíticas cuja superfície 

modificada constitui-se de ouro modificado com nanomaterial para o diagnóstico 

rápido da hepatite C e hepatite B.  

 

1.2. Hepatite C 

 

Dentro do cenário das hepatites virais no mundo, a hepatite C destaca-se 

por ser uma doença com alto potencial deletério, cosmopolita (SAEED; 

WAHEED; ASHRAF, 2014), insidiosa, consistindo na causa mais frequente de 

doença hepática crônica (MUNIR et al., 2010) sendo considerada uma das 

principais causas de transplante de fígado no mundo (DE MARTIN et al., 2010). 

A cronificação ocorre de 70% a 85% dos casos, sendo que, em média um terço 

destes podem evoluir para formas histológicas graves, caso não haja 

intervenção terapêutica (BRASIL, 2016). 

O vírus da hepatite C (HCV – hepatite C virus) tem uma distribuição 

mundial (GOWER et al., 2014), e estima-se que haja 170 milhões de pessoas 

soropositivas, que aproximadamente 71 milhões têm infecção crônica e 

aproximadamente 399.000 pessoas morrem de hepatite C por ano (WHO, 2017), 

devido a doenças progressivas do fígado (MOHD HANAFIAH et al., 2013).  

No Brasil de 1999 a 2015, foram detectados 289.459 casos de anti-HCV ou 

HCV-RNA reagentes. Considerando os casos que possuíam ambos os 

marcadores anti-HCV e HCV-RNA reagentes, foram detectados 144.024 casos. 

A região sudeste apresentou a maior distribuição de casos (Figura 2), entretanto 
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problemas com relação à notificação de casos nas regiões Norte e Nordeste 

podem contribuir para subestimar esses números (BRASIL, 2016). 

Compreender a patogênese, a complexidade diagnóstica e terapêutica 

relacionada à hepatite C implica em caracterizar a diversidade virológica, o 

padrão de transmissão, a evolução clínica da doença e vislumbrar os desafios 

em desenvolver estudos clínicos e pesquisa básica que levem a erradicação da 

doença.  

 

 
Figura 2: Gráfico do perfil epidemiológico da hepatite C nas diferentes regiões do Brasil (autoria 

própria) (BRASIL, 2016).   

 

As hepatites virais até 1989 eram classificadas em hepatite A e hepatite 

B, dessa forma nas amostras negativas advindas de pacientes com hepatite pós-

transfusional, a denominação utilizada era hepatite não A e não B (NANB). O 

HCV foi identificado por Choo e colaboradores (CHOO et al., 1989) através de 

estudos de clonagem e sequenciamento genético de uma cepa do plasma de 

um chimpanzé cronicamente infectado com vírus NANB, sendo denominado 

vírus da hepatite C. Este vírus foi associado a cerca de 90% dos casos de 

hepatite NANB (CHOO et al., 1990). Desde sua identificação, tornou-se evidente 

que um considerável número de pessoas está infectada cronicamente com este 

vírus. O HCV possui uma relação restrita de hospedeiros, sendo apenas o 

homem e o chimpanzé susceptíveis à infecção natural (BRASS; MORADPOUR; 

BLUM, 2007;  STRAUSS, 2001). 

A transmissão do HCV ocorre através do contato com sangue infectado, 

devido à exposição percutânea, transfusão de sangue ou hemoderivados e 

transplantes de doadores infectados (BRASIL, 2017). O HCV é o agente causal 

de 90% das hepatites pós-transfusionais. Outras formas parenterais de 
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contaminação incluem procedimentos médicos/odontológicos, acupuntura, 

tatuagem, alicate de manicura, lâmina de barbear, inalação de drogas e 

compartilhamento de equipamentos de uso ou mesmo escovas de dente 

compartilhadas (DE CARVALHO-MELLO et al., 2010).  Até o momento não 

existe uma vacina disponível contra a hepatite C, assim a eliminação dos 

comportamentos de risco é fundamental para que as taxas de incidência da 

infecção sejam reduzidas e, consequentemente, ocorra a diminuição dos casos 

de doença hepática (VILLAR et al., 2015). 

O fígado é o órgão alvo primário da infecção pelo HCV, que se replica no 

citoplasma dos hepatócitos, sendo que 85% dos pacientes podem evoluir para 

hepatite crônica assintomática e desses 20% evolui para cirrose e carcinoma 

hepatocelular. Após esta exposição viral é possível identificar a viremia, sendo 

que esta surge duas semanas antes da produção de anticorpos anti-HCV 

(ULIANA; RICCARDI; YAMANAKA, 2014). Assim, é possível obter um 

diagnóstico precoce através da detecção do RNA viral. 

Na suspeita de infecção pelo HCV, inicialmente é realizado o teste 

sorológico para detecção de anti-HCV, através de ensaio imunoenzimático 

(ELISA). O resultado positivo desse marcador deverá ser confirmado por testes 

moleculares para detecção de ácidos nucleicos do HCV (BRASIL, 2015), 

permitindo diferenciar indivíduos com infecção ativa dos não-virêmicos, através 

da detecção do RNA do HCV (FREIMAN et al., 2016). Testes rápidos vêm sendo 

introduzidos como uma ferramenta alternativa e prática aos testes sorológicos 

convencionais, tais como WAMA Imuno-Rápido HCV (WAMA Diagnóstica), 

Bioeasy HCV Rapid Test (Bioeasy Diagnóstica Ltda), teste rápido Oraquick HCV 

(Orasure), que identificam o anti-HCV em amostras de soro e saliva (CRUZ et 

al., 2017; SCALIONI et al., 2014).  

O HCV é um vírus RNA de fita simples com polaridade positiva 

pertencente à família flaviviridae (KUIKEN; SIMMONDS, 2009). A partícula viral 

mede aproximadamente 65 nm e é formada por um envelope viral derivado das 

membranas do hospedeiro, onde estão inseridas proteínas estruturais virais (E1 

e E2), as proteínas do core que formam o capsídeo proteico e o genoma viral 

(Figura 3) (FIELDS; KNIPE; HOWLEY, 2007).  
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letras minúsculas (a, b, c etc) (SIMMONDS, 2013; KUIKEN; SIMMONDS, 2009). 

Dentro do mesmo genótipo/subtipo podem ocorrer variantes virais distintas 

geneticamente, mas altamente relacionadas que são referidas como 

quasiespécies (FORTON et al., 2004), porém a região 5’UTR ainda mantém-se 

como região de menor variabilidade no genoma do HCV. Dessa forma, é de 

extrema importância a confecção de marcadores genéticos que reconheçam 

regiões conservadas do genoma do HCV. Na presente tese, foi desenvolvido um 

genossensor capaz de detectar o HCV em amostras séricas, utilizando uma 

sonda de DNA complementar à região 5’UTR do genoma viral, possibilitando 

uma detecção de amplo espectro do HCV (SAEED; WAHEED; ASHRAF, 2014) 

 

1.3. Hepatite B 

 

A hepatite B é uma doença de elevada transmissibilidade (OTT et al., 

2012) e impacto significativo na saúde pública (DE ALMEIDA et al., 2012;  

MASHHADIZADEH; TALEMI, 2016;  SHAKOORI et al., 2015;  XU et al., 2015) 

com alta taxa de morbidade e mortalidade (LOZANO et al 2012). 

Aproximadamente um terço da população mundial já se expôs ao vírus da 

hepatite B (HBV) (WHO, 2017), e estima-se que esta doença seja responsável 

por aproximadamente 780.000 óbitos ao ano no mundo (KANWAL; EL-SERAG; 

ROSS, 2015). No período de 1999 a 2015, foram notificados e confirmados 

196.701 casos no Brasil, apesar dos esforços progressivos em imunização e 

prevenção propostos pelo SUS. A Figura 5 apresenta a distribuição geográfica 

da doença (BRASIL, 2017). 

 
Figura 5: Gráfico do perfil epidemiológico da hepatite B nas diferentes regiões do Brasil (autoria 

própria) (BRASIL, 2017). 
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A transmissão do agente infeccioso pode ocorrer por solução de 

continuidade, via parenteral (compartilhamento de agulhas, seringas, material de 

manicure e pedicure, lâminas de barbear e depilar, tatuagens, piercings, 

procedimentos nosocomial entre outros) e relações sexuais desprotegidas, 

sendo esta última a via predominante (JIN et al., 2016). A transmissão vertical 

também é importante e ocasiona uma evolução desfavorável, com maior chance 

de evolução para uma doença crônica devido a imaturidade do sistema 

imunológico (FRANCOIS-SOUQUIERE et al., 2016;  RIEDEL et al., 2016) sendo 

causa frequente de disseminação do HBV em regiões de alta endemicidade. 

Outros líquidos orgânicos, como sêmen, secreção vaginal e leite materno podem 

igualmente conter o vírus e constituir fontes de infecção (BRASIL, 2016).  A 

infecção pelo HBV também é condicional para o desenvolvimento da hepatite 

Delta, doença resultante da infecção pelo HDV e de grande impacto na região 

Amazônica (OLIVEIRA et al., 2011). 

O HBV é um vírus predominantemente hepatotrópico, realiza sua 

replicação no núcleo, constituindo novas partículas virais, além de produzir 

partículas imunogênicas (subvirais) destituídas de capsídeo e de DNA que 

contribuem um escape imunológico do HBV (CRUZ et al., 2017). Essas 

partículas subvirais correspondem à maior parte do HBsAg detectados na 

corrente sanguínea dos indivíduos infectados (GERLICH, 2013; LEE; AHN, 

2011). Diante disso, os genossensores surgem como alternativas eficientes, 

minimizando a possibilidade de resultados falso-negativos pela própria 

característica do dispositivo (CASTRO et al., 2014;  SHAKOORI et al., 2015;  

YAO et al., 2014) em que o reconhecimento biológico se dá pela interação da 

sonda com sequências específicas do DNA viral (RIEDEL et al., 2016;  XU et al., 

2015). Para o acompanhamento da infecção, utilizam-se marcadores séricos de 

imunidade (anti-HBs), avaliação da presença do HBsAg e quantificação do vírus 

na corrente sanguínea (carga viral/HBV-DNA). O diagnóstico pode ser realizado 

através de testes rápidos tais como Vikia HBsAg (Biomérieux, França), HBsAg 

teste rápido (Doles, Brasil), Wama (Brasil) entre outros (CRUZ et al., 2015) que 

identificam antígenos de superfície em amostras de soro, ensaios 

imunoenzimáticos (ELISA) e testes ácidos nucleicos (NAT) (YANG et al., 2014). 

Na hepatite B aguda, o DNA viral pode ser detectado na circulação 

durante um período de um mês a partir da infecção, diminuindo os níveis de 
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cópias de genoma viral por mililitro após período de seis semanas (BRASIL, 

2017). Picos de detecção do DNA do HBV e dos antígenos virais (HBeAg e 

HBsAg) acontecem após esse período. A presença dos antígenos virais é 

variável e, dependendo da fase da doença, eles poderão não ser detectados 

(ASPINALL et al., 2011). Técnicas moleculares modernas são capazes de 

detectar uma carga viral abaixo de 100 cópias de genomas virais por mililitro de 

sangue (SILVA et al., 2004). A infecção crônica é definida pela presença 

persistente do HBsAg no soro de um indivíduo por um período de seis meses ou 

mais (ASPINALL et al., 2011). A hepatite B é uma doença imunoprevenível, cuja 

vacina é altamente eficiente e é disponibilizada pelo governo em postos de 

saúde, fazendo parte do calendário de vacinações infantis (BRASIL, 2016).  

O HBV é extremamente resistente, sendo capaz de resistir a temperaturas 

e umidades extremas, podendo sobreviver quando armazenado por 15 anos à 

temperatura de -20°C, por 24 meses à temperatura de -80°C, por seis meses à 

temperatura ambiente e por sete dias à temperatura de 44°C (LELIE; REESINK; 

LUCAS, 1989). Sua virulência é maior que a do HCV e o vírus da 

imunodeficiência humana (HIV) (WHO, 2017), assim dispositivos de diagnóstico 

rápidos, precoces e sensíveis capazes de detectarem precocemente a infecção 

são requeridos, contribuindo para a instituição imediata da terapêutica e controle 

da progressão da doença (XIAO et al., 2016). Com o exposto, a presente tese 

propôs o desenvolvimento de genossensor capaz de detectar o HBV em 

amostras séricas, visando um teste rápido e eficaz para o diagnóstico e 

monitoramento da hepatite B. 

 

1.4. Doenças autoimunes 

 

O sistema imune tem a capacidade de discriminar os antígenos próprios 

dos não-próprios, caracterizando-se pelo reconhecimento pelos linfócitos de 

antígenos estranhos e tolerância imunológica (não responsividade) dos 

autoantígenos. A perda persistente dos mecanismos de controle responsáveis 

pela manutenção dessa tolerância culmina no estabelecimento das doenças 

autoimunes (GOODNOW et al., 2005) 

As doenças autoimunes (DAI) são classificadas em sistêmicas ou órgão- 

específicas e também podem ser categorizadas pelo tipo de resposta imune 
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responsável pelo início da doença, em humoral (auto-anticorpos) ou celular 

(linfócitos T auto-reativos) (VINUESA; COOK 2007). As doenças reumáticas, 

como o lúpus eritematoso sistêmico (LES), a artrite reumatoide (AR), a artrite 

idiopática juvenil (JIA), a síndrome de Sjögren, a esclerose sistêmica e a 

dermatopolimiosite são exemplos de DAI sistêmica. A miastenia gravis, o 

pênfigo, a anemia hemolítica auto-imune e a púrpura trombocitopênica idiopática 

pertencem ao grupo das DAI órgão-específicas. Diversos fatores estão 

envolvidos no desencadeamento dessas doenças, como predisposição genética, 

fatores hormonais, fatores ambientais e alterações imunológicas (ABBAS, 2007). 

Dentre as doenças supracitadas, é sabido que a AR é uma doença de alto 

impacto socioeconômico, pois com a progressão da doença os pacientes 

desenvolvem restrições para realizar atividades diárias básicas e profissionais 

interferindo diretamente na qualidade de vida desses indivíduos (KOBAYSHY, 

2008). 

 

1.5. Artrite Reumatoide 

 

A artrite reumatoide (AR) é uma doença autoimune crônica, em que há 

falhas no mecanismo de distinção entre os constituintes do organismo e 

antígenos, deflagrando a produção de células inflamatórias. O processo atinge 

principalmente as membranas sinoviais de diversas articulações, embora outros 

órgãos internos como pulmão, coração e rins de indivíduos geneticamente 

predispostos podem ser acometidos (VIJ; DENTON; NOTH, 2015). Apesar de 

ser uma doença crônica, o comprometimento articular e a presença de erosões 

ósseas ocorrem no início da doença e muitas vezes são irreversíveis, podendo 

ser evitados quando o diagnóstico é realizado de forma rápida e precisa. Assim, 

o tratamento com drogas anti-reumáticas modificadoras da doença é 

estabelecido, culminando com um melhor prognóstico. A AR acomete duas 

vezes mais mulheres do que os homens entre 50 e 70 anos, sendo o fator 

hormonal a justificativa provável pela predileção do gênero, mas pode ocorrer 

em qualquer idade. Atualmente, afeta 1,0% da população adulta no mundo 

(RINDFLEISCH; MULLER, 2005). 

Os sintomas iniciais podem ser insidiosos e comuns a outras 

enfermidades como lúpus eritematoso sistêmico, osteoartrite, artrite septíca, 
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espondilite anquilosante e febre reumática. Por não apresentar sinal 

patognômonico, a doença pode evoluir para um envolvimento articular grave, 

que determina dano estrutural, perda da função e limitações nas tarefas diárias 

dos pacientes (LEDINGHAM, 2016). Alguns critérios são utilizados para nortear 

o diagnóstico da AR tais como: rigidez matinal, artrite de três ou mais áreas com 

sinais de inflamação, nódulos reumatoides, fator reumatoide sérico positivo, 

alterações radiográficas, entre outras. A evolução da doença é progressiva e 

incapacitante sem o tratamento adequado e o prognóstico ruim quando há 

manifestações extra-articulares (MOK et al., 2015). 

O fator reumatoide é um marcador comumente dosado em casos 

suspeitos de AR, entretanto em exames sorológicos ainda são restritos, visto 

que a especificidade do mesmo é relativamente baixa (DOYLE et al., 2015). O 

biomarcador consiste em um auto-anticorpo, mas comumente do tipo IgM, que 

se liga à porção Fc de anticorpos IgG, porém a imunodetecção desse anticorpo 

não confirma o diagnóstico da AR, pois ele é encontrado em outras doenças 

inflamatórias bem como em idosos saudáveis (WANG, M. et al., 2016).  

Dessa forma, o diagnóstico preciso do AR ocorre somente por meio da 

associação de uma série de sintomas e sinais característicos, além de exames 

laboratoriais e imaginológicos. Todavia, o diagnóstico precoce e a determinação 

do tratamento no estágio inicial podem modificar o curso da doença 

(LEDINGHAM, 2016). Além disso, os custos diretos e indiretos associados à 

doença, sobretudo a redução de produtividade e/ou perda de capacidade laboral 

têm consequências sócio-econômicas para o paciente, a família e a sociedade.  

Diversos exames complementares tem sido utilizados para auxiliar na 

confirmação de um diagnóstico diferencial, determinação do prognóstico e no 

acompanhamento da doença, como por exemplo ensaios imunoenzimático, para 

identificar anticorpos antipeptídeo citrulinado cíclico (GUO et al., 2015), a 

dosagem da proteína C reativa para verificar o nível da inflamação (BAKTIR et 

al., 2015), diagnósticos por imagens (REGENSBURGER et al., 2015) e 

diagnóstico ultrassônico (DOHN et al., 2013). Recentemente, foi descrito a 

identificação de um peptídeo mimético de uma região antigênica da proteína 

anidrase carbônica III (CAIII), o qual foi utilizado como antígeno específico capaz 

de auxiliar no diagnóstico da AR com alta sensibilidade e especificidade 

(ARAUJO et al., 2015). Este autoantígeno se expressa na membrana sinovial de 
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ou semi-quantitativas, por meio de um receptor bioquímico que está em contato 

espacial direto com um elemento de transdução  (MEHROTRA, 2016). 

O termo biossensor foi primeiramente proposto por Cammann 

(CAMMANN, 1977), embora o primeiro instrumento bioanalítico, denominado 

eletrodo de enzima ter sido desenvolvido por Clark e Lyons (CLARK; LYONS, 

1962) visando a detecção de glicose. 

Desde então, o número e diversidade de aplicações dos biossensores 

cresceram, incluindo análises clínicas, diagnóstico de doenças, aplicações 

farmacêuticas (KURBANOGLU et al., 2016;  VAN DEN KIEBOOM et al., 2015), 

monitoramento agrícola por meio da detecção de agentes patogênicos, 

compostos pesticidas e corantes (RAMACHANDRAN et al., 2015), 

monitoramento da qualidade de alimentos e processos industriais, verificando a 

presença de produtos, enzimas, ou subprodutos do processo(BARBERIS et al., 

2015;  OMANOVIC-MIKLICANIN; VALZACCHI, 2017), monitoramentos 

militares, quando em ataques biológicos para identificação de microrganismos 

(KABESSA et al., 2016;  KOMAROVA et al., 2015). 

Vantagens como especificidade e sensibilidade, uso de pequena 

quantidade de amostra biológica, precisão, rapidez, potencial para portabilidade, 

miniaturização, simplicidade, baixo custo e automação fazem dos biossensores 

ferramentas promissoras às metodologias analíticas convencionais (WANG, J., 

2006). São ferramentas muito úteis em regiões com recursos limitados ou de 

difícil acesso, devido ao perfil geográfico, para aplicação no diagnóstico de 

doenças, interferindo diretamente em estratégias de tratamento de pacientes e 

no prognóstico de doenças (SHARMA et al., 2011). 

Outra característica indispensável no desenvolvimento de um biossensor é 

tempo reduzido de resposta, o que possibilita a sua aplicação no monitoramento 

e detecção em tempo real da presença ou atividade de uma determinada 

substância (BURCU BAHADIR; KEMAL SEZGINTURK, 2015). Adicionalmente 

deve apresentar estabilidade, tanto operacional como de armazenamento, o que 

depende significativamente do método de imobilização escolhido para o 

bioreceptor (ALVES et al., 2017).  

O sistema de transdução também é relevante, e deve ser adequado ao 

sensor de acordo com a natureza da interação bioquímica com as espécies de 

interesse. O tipo de transdução de sinal está diretamente relacionado à 
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característica física ou química do produto gerado pelo componente biológico 

(LUONG; MALE; GLENNON, 2008). 

Assim, os biossensores podem ser classificados de acordo com o tipo de 

transdução de sinal. São eles: eletroquímicos, ópticos, piezoelétricos, 

fluorescentes, quimioluminiscentes, entre outros (VIGNESHVAR et al., 2016). 

Durante o desenvolvimento deste trabalho foram empregados biossensores 

eletroquímicos e ópticos. 

    

2.1. Classificação de acordo com o transdutor 

 

2.1.1. Biossensores eletroquímicos 

 

 Biossensores eletroquímicos são aqueles em que o transdutor converte a 

resposta do evento de reconhecimento biológico em sinal elétrico mediante 

aplicação de um potencial/corrente, onde a presença do analito afeta a 

magnitude do sinal observável (IVNITSKII; KUROCHKIN; VARFOLOMEEV, 

1991). Esses sinais elétricos são provenientes de processos oxidativos ou 

redutivos das espécies eletroativas por meio da transferência de elétrons na 

interface eletrodo-solução. 

Esta associação entre as técnicas eletroquímicas e biomoléculas 

específicas possibilitou o desenvolvimento de tecnologias de reconhecimento 

molecular sensíveis e seletivas, com aplicações que incluem a análise clínica, 

ambiental, toxicológica, medicina do esporte (SADIK; ALUOCH; ZHOU, 2009), 

segurança alimentar, descoberta de novas drogas, controle de processos, 

segurança e defesa (TURNER, 2013). 

Os biossensores eletroquímicos podem ser subdivididos de acordo com o 

princípio de funcionamento do transdutor: potenciométricos, condutimétricos, 

amperométricos e impedimétrico (LAI et al., 2016). 

Os sensores potenciométricos geram um potencial proporcional ao 

logaritmo da atividade da espécie ativa em relação ao eletrodo de referência 

(BRETT; BRETT, 1996). Nos condutimétricos, há uma mudança na condutância 

medida entre um par de eletrodos (SOLDATKIN et al., 2013). Nos sensores 

amperométricos é medida a corrente produzida perante a aplicação de um 

potencial fixo mantido no eletrodo de trabalho em relação ao eletrodo de 
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referência, a qual é proporcional à concentração da espécie eletroativa que sofre 

oxidação ou redução (LI et al., 2011). Nos sensores impedimétricos são 

monitoradas alterações na capacitância e resistência à transferência de carga, 

que são causadas pela imobilização ou reconhecimento de materiais e que 

resultam em alterações na impedância (SINGHAL et al., 2017).  

Dentre as classificações dos biossensores eletroquímicos descritas acima, 

neste trabalho foram desenvolvidos sensores amperométricos e impedimétricos. 

 

2.1.2. Biossensores ópticos 

 

Os biossensores ópticos são outra importante subclasse de biossensores 

em que o transdutor óptico responde à incorporação/interação de moléculas 

sobre a superfície do eletrodo por meio de mudanças em suas propriedades 

ópticas, tais como a absorção, refletância ou fluorescência (PAHURKAR et al., 

2015). O produto da reação modifica a intensidade da luz emitida ou gera um 

sinal óptico detectável (DUTTA et al., 2001).  

Diversos sistemas ópticos são propostos para desenvolvimento de 

sensores e biossensores, incluindo elipsometria (QI et al., 2009), espectroscopia 

(luminescência, fluorescência, Raman) (BENITO-PENA et al., 2016;  CHEN, H.; 

XIA, 2014;  TRIA et al., 2016) ressonância de plásmon de superfície (HALL; 

NGATIA; VAN DUYNE, 2011) e nanopartículas de ouro (CORDEIRO et al., 2016) 

Neste sentido, os sensores de ressonância de plasmons de superfície 

(SPR) cujo princípio de desenvolvimento envolve um feixe luminoso que 

atravessa um prisma e atinge a superfície de ouro, de forma a excitar os 

plasmons de superfície, são empregados em estudos de fenômenos de 

superfície (PIRIYA et al., 2017). As vantagens da espectroscopia de SPR, como 

um dispositivo de biossensoriamento, está em sua capacidade de detecção em 

tempo real e in vivo, possibilidade de regeneração da superfície do sensor 

(reduzindo tempo e custo das análises), além de ser uma técnica não destrutiva 

(GUO 2012). As medidas são diretas, ou seja, não necessitam de marcadores 

químicos e/ou biológicos, além de tornar possível a detecção de analitos em 

meios biológicos complexos com alta especificidade e sensibilidade (BOKKEN 

et al., 2003). 
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A literatura apresenta plataformas eletroquímicas (JOHARI-AHAR et al., 

2015;  RAVALLI et al., 2013) e ópticas (SAHA et al., 2012) promissoras para o 

desenvolvimento de biossensores em que nanopartículas de ouro (AuNPs) 

foram utilizadas para modificar a superfície de eletrodos ou empregadas como 

um sensor colorimétrico. O princípio físico dos biossensores baseados em 

AuNPs está associado à oscilação dos elétrons na superfície das AuNPs, 

induzidos por um campo eletromagnético incidente (SHAWKY et al., 2017). 

A incidência de um campo elétrico homogêneo sobre a partícula metálica, 

resulta no deslocamento de elétrons desta partícula no sentido contrário ao 

campo elétrico da onda incidente. Este deslocamento das cargas promeve a 

indução de um campo elétrico na partícula. O dipolo induzido promove o 

aparecimento de um campo elétrico restaurador na partícula, o qual tem a função 

de restaurar o equilíbrio dado pela distorção das cargas. Esta força restauradora 

e a induçãodo dipolo, quando acoplado, geram a ressonância plasmônica.  

Nanopartículas pequenas (cerca de 15 nm) absorvem luz verde, o que 

corresponde a uma banda de absorção em ~ 520 nm no espectro da luz visível, 

refletindo a cor vermelha (Figura 9a). À medida que o tamanho das AuNPs 

aumenta, a luz não polariza as nanopartículas de forma homogênea, causando 

uma mudança de cor (vermelho para roxo) (Figura 9b) observadas durante a 

agregação de AuNPs (ZHANG et al., 2011). Esta agregação é consequência da 

desestabilização das cargas mantidas previamente por íons citrato (KIMLING et 

al., 2006). 
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O elemento biológico imobilizado sobre a superfície do dispositivo 

analítico é o responsável pela sua especificidade. Assim os biossensores podem 

ser classificados quanto ao tipo de elemento de reconhecimento biológico em: 

 Sensores enzimáticos (RATHEE et al., 2016); 

 Genossensores (DNA, RNA ou fragmentos ácidos nucleicos) (OROZCO 

et al., 2016);  

 Biossensores celulares e microbiológicos (MANKIEWICZ-BOCZEK et al., 

2015); 

 Biossensores miméticos (ARAUJO et al., 2016); 

 Imunossensores (complexo antígeno-anticorpo) (JUSTINO; DUARTE; 

ROCHA-SANTOS, 2016). 

 

2.2.1. Biossensores baseados em ácidos nucleicos 

 

 Os genossensores baseiam-se na detecção específica de sequências de 

ácidos nucléicos presentes em amostras complexas ou purificadas 

complementares às sequencias que foram imobilizadas sobre o eletrodo (SILVA 

et al., 2016). Em condições adequadas de temperatura, pH e força iônica, a 

sonda irá interagir com o alvo eventualmente presente na amostra analisada, 

processo denominado de hibridização, ou seja, a formação da dupla hélice entre 

as sequências complementares (LABUDA et al., 2010) 

A detecção direta da sequência-alvo se baseia na oxidação das bases 

nitrogenadas, sendo os resíduos das bases nitrogenadas purinas (guanina e 

adenina) os mais facilmente oxidáveis, possuindo potencial de oxidação de +0,9 

V e +1,2 V, utilizando como referência o eletrodo Ag/AgCl, respectivamente 

(OLIVEIRA-BRETT et al., 2004). Na detecção eletroquímica direta das bases 

nitrogenadas utilizando amostras complexas, essa faixa de potencial pode ser 

problemática, principalmente devido à presença de interferentes eletroativos. 

Dessa forma, a procura por novos indicadores eletroativos cujos potenciais de 

oxidação sejam menores é de grande importância para a construção dos 

biossensores (ALVES-BALVEDI et al., 2016). Desta forma, os intercaladores de 

DNA eletroativos, tais como azul de metileno, complexos de rutênio e brometo 

de etídio (BALVEDI et al., 2014;  CASTRO et al., 2014;  MINASYAN et al., 2006) 

são utilizados na detecção indireta da hibridização do DNA. A Figura 10 ilustra o 
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ligação do antígeno, chamado de epítopo e a sequência de aminoácidos 

presentes no epítopo confere ao anticorpo sua especificidade (ROTHE et al., 

2008). 

Peptídeos são pequenos polímeros formados a partir de aminoácidos 

unidos por intermédio de ligações peptídicas, estabelecidas entre um grupo α-

amino de um aminoácido e um grupo α-carboxílico de outro aminoácido (LI; 

CHO, 2012). Os peptídeos miméticos que imitam os epítopos, são 

biomarcadores de grande interesse (ARAUJO et al., 2015), podendo ser 

empregados para o desenvolvimento de plataformas nanotecnológicas e 

biossensores miméticos (ALVES et al., 2016;  GOULART et al., 2010). Estes 

bioelementos apresentam como característica grande afinidade pelo seu ligante 

imunogênico, são estáveis e fáceis de sintetizar (ROSSI et al., 2014). O 

complexo peptídeo-alvo é mantido por interações como ligações de hidrogênio, 

interações eletrostáticas, hidrofóbicas e/ou de Van der Waals (LADNER et al., 

2004). 

A interação (sonda/alvo) altamente especifica é convertida em um sinal 

eletroquímico como resposta de corrente elétrica, cuja magnitude está 

relacionada à presença e concentração do analito (JUSTINO; DUARTE; 

ROCHA-SANTOS, 2016) conferida pela sensibilidade do sensor. Neste caso, 

uma alteração na corrente de pico (ip) pode ser justificada pela formação do 

imunocomplexo, que disponibiliza mais aminoácidos passíveis de serem 

oxidados que provavelmente estão incluídos na sequência primária de 

anticorpos (ARAUJO et al., 2016). 

Os anticorpos ou peptídeos em geral podem ser imobilizados diretamente 

sobre a superfície de eletrodos, sobre matrizes poliméricas e nanomateriais, 

podendo ser estudados e caracterizados por uma diversidade de técnicas, que 

incluem os métodos eletroquímicos, espectroscópicos, microscópicos 

abordados nesse trabalho. 

 

3. ELETRODOS DE TRABALHO E SUA CARACTERIZAÇÃO 

 

3.1. Eletrodo de trabalho 
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tempo para que ocorra interação, seja eletrostática, por forças de Van der Waals 

ou ligações de hidrogênio, na interface. Esse método pode ser irreversível ou 

reversível, podendo haver perdas do material por lixiviamento (IOST et al., 2011).  

A modificação por eletroadsorção envolve a aplicação de um potencial ao 

eletrodo, onde a quantidade do material depositado pode estar em função do 

tempo, nos métodos cronoamperométricos, ou em função do número de ciclos, 

nos métodos voltamétricos. Esse método é muito utilizado no desenvolvimento 

de polímeros em superfícies eletródicas (BRITO-MADURRO et al., 2007), e foi 

empregado na construção do biossensor mimético nesta tese. 

Os eletrodos podem ser modificados com diversos materiais, dentre eles, 

nanopartículas metálicas (RAVALLI et al., 2013), nanomateriais a base de 

carbono (DA SILVA; MADURRO; MADURRO, 2017), polímeros condutores 

(FRANCO et al., 2008) e/ou associações entre eles (FENG et al., 2014;  

STANKOVICH et al., 2006). 

O óxido de grafeno (OG) e óxido de grafeno reduzido (OGR) são utilizados 

para modificar a superfície do eletrodo com intuito de oferecer ao sistema as 

propriedades inerentes desses nanomateriais a base de carbono (MAO; PU; 

CHEN, 2012).. Ambos fornecem uma ampla área superficial e são 

biocompatíveis, características almejadas para uma imobilização de sonda 

eficiente (DREYER et al., 2010;  ZHANG,  et al., 2014).  

O OG é derivado do grafeno e apresenta propriedades ímpares, tais como 

afinidade por anéis aromático, natureza hidrofílica dos grupos funcionais 

presentes no plano basal e bordas que proporciona dispersibilidade em água 

(DREYER et al., 2010). Além disso, possui biocompatibilidade e capacidade 

eletrocatalítica (LEE et al., 2015) apesar da alta resistência a transferência de 

carga quando comparado ao grafeno, óxido de grafeno reduzido e grafite (DA 

SILVA; MADURRO; MADURRO, 2017).  

O OGR apresenta como importante característica a alta condutividade 

elétrica, propriedade estabelecida pela restauração da nuvem π de elétrons em 

contrapartida, apresenta uma menor afinidade pela água devido a quantidade 

inferior de grupos oxigenados quando comparado ao OG (WANG, et al., 2011). 

Essa propriedade de baixa solubilidade do OGR em água pode evitar que o 

mesmo seja lixiviado durante as etapas de lavagem, evitando a perda do 

nanomaterial. 
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Assim, mediante as características descritas anteriormente, estes 

nanomateriais a base de carbono foram selecionados para modificar o eletrodo 

de ouro. O OGR e o OG foram incorporados sobre a superfície do eletrodo por 

adsorção física para construção do biossensores para as Hepatites B e C, 

respectivamente. 

Os sensores que fazem uso de eletrodos modificados com polímeros 

conjugados podem ser ferramentas de baixo custo na quantificação e 

qualificação de uma variedade de substâncias biológicas e químicas 

(RODRIGUES et al., 2015). As principais vantagens dos polímeros aplicados em 

biosensoriamento são: 

1. Podem ser aplicados para produção de sensores altamente sensíveis 

e específicos (FRANCO et al., 2008); 

2. Suas propriedades podem ser controladas a fim de formar uma camada 

sensoativa para uma ampla faixa de reposta de analitos diversificados 

(COSNIER; HOLZINGER, 2011); 

3. Espécies biológicas podem ser imobilizadas produzindo biossensores, 

e neste caso pode ser usado para diagnóstico de doenças 

(MALHOTRA; CHAUBEY; SINGH, 2006); 

4. Uma variedade de polímeros que podem ser utilizados (FERREIRA, et 

al., 2011); 

5. Com relação as propriedades eletroquímicas, apresentam alta 

condutividade elétrica, baixo potencial de ionização e alta afinidade 

eletrônica (BAGHERI; AYAZI; NADERI, 2013); 

6. Há possibilidade de imobilização de espécies ativas, bloqueio de 

interferentes e aumento da transferência de elétrons, da sensibilidade 

e da seletividade dos eletrodos (CHILLAWAR; TADI; MOTGHARE, 

2015). 

Os polímeros condutores são uma classe de polímeros funcionais que 

apresentam uma configuração de ligações simples e duplas alternadas ao longo 

da cadeia, as quais são responsáveis pela condução eletrônica (ABRAHAO et 

al., 2013).  

Mediante o exposto, o monômero ácido 3-hidroxibenzóico foi escolhido 

para modificar a superfície do eletrodo de grafite (Figura 13a) na construção do 
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Figura 18: Esquema de uma célula eletroquímica de 3 eletrodos. Da esquerda para a direita, em 

cada compartimento: (1) eletrodo auxiliar, (2) eletrodo de trabalho e (3) eletrodo de referência. O 

detalhe indicado pela seta é um capilar de Luggin, cuja finalidade é a aproximação dos eletrodos 

de trabalho e referência visando diminuir a resistência ôhmica. (Fonte: Rodovalho, 2014).  

 

4. TÉCNICAS ELETROQUÍMICAS 

 

As técnicas potenciodinâmicas são grupos amplos e fundamentais para 

estudos eletroquímicos, em que um potencial dependente de tempo é aplicado 

a um sistema eletroquímico e a resposta de corrente é registrada. Neste grupo, 

destacam-se técnicas como a voltametria cíclica (VC) e voltametria de pulso 

diferencial (VPD) (BARD; INZELT; SCHOLZ, 2008).  

 

4.1. Voltametria ciclíca 

 

Na voltametria cíclica (VC) o potencial inicial (Ei) aplicado varia linearmente 

em um sentido até o potencial final (Ef), então, o sentido da varredura é invertido 

e o potencial volta ao valor inicial (Ei), provocando as reações redox na presença 

de espécies eletroativas existentes na solução ou na superfície do eletrodo. 

1 

2

3 
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Durante a aplicação do potencial, numa velocidade constante de varredura, o 

potenciostato registra a corrente em função do potencial aplicado, gerando assim 

um voltamograma cíclico no qual é mostrado na Figura 19. 

 

 
 Figura 19: Representações gráficas da voltametria cíclica. (a) Voltamograma cíclico, com a 

corrente elétrica (i) em função do potencial (E); (b) Gráfico de potencial em função do tempo: em 

cada ciclo o potencial é variado de Ei a Ef, em seguida retornando a Ei. (Adaptado de 

KARUNAKARAN; RAJKUMAR; BHARGAVA, 2015). 

 

A VC é uma técnica muito utilizada para efetuar e compreender 

processos que ocorrem na interface eletrodo/solução (BARD; INZELT; 

SCHOLZ, 2008; BRETT; BRETT, 1996). 

 Como os descritos abaixo: 

 eletropolimerização; 

 informações qualitativas no estudo de processos eletroquímicos; 

 investigação de processos eletródicos; 

 informações do potencial de oxidação ou redução associado a 

determinado processo; 

 informações sobre o número de elétrons envolvidos; a taxa de 

transferência eletrônica e efeitos de adsorção; 

 elucidação dos mecanismos de reações; 

 informação sobre a ocorrência de reações químicas acopladas a 

processos adsortivos. 
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Embora não seja usualmente empregada em análises quantitativas, 

devido a uma menor sensibilidade; é indicada para o estudo do comportamento 

de pares redox (KARUNAKARAN; RAJKUMAR; BHARGAVA, 2015). 

 

4.2. Voltametria de pulso diferencial 

 

A técnica de voltametria de pulso diferencial (VPD) é mais sensível (BARD; 

INZELT; SCHOLZ, 2008) do que a VC porque minimiza a contribuição da 

corrente capacitiva, possibilitando um limite de detecção na ordem de 10-7 a 10-

8 mol/L (BRETT; BRETT, 1996). Nessa técnica é aplicado um potencial de base 

crescente em uma região onde não ocorrem reações faradaicas. 

Durante a VPD, pulsos de amplitude fixos são sobrepostos a uma rampa 

de potencial crescente (KARUNAKARAN; RAJKUMAR; BHARGAVA, 2015). 

Desta forma, a corrente é amostrada em dois intervalos de tempo (tp) de cerca 

de 15 ms cada um: o primeiro intervalo antes da aplicação do pulso (Es) e o 

segundo próximo do final do tempo de aplicação do pulso (Ep) de potencial 

sendo que a diferença entre esses valores é amplificada e registrada.  

O valor final da corrente é a diferença entre os dois valores medidos. A 

resposta é dada na forma de um pico (BRETT; BRETT, 1996), sendo o valor 

resultante da corrente apresentado em um gráfico versus o potencial aplicado, 

gerando o voltamograma de pulso diferencial. A área do pico na forma de 

Gaussiana é diretamente proporcional à concentração de analito existente na 

solução (Figura 20). 
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Figura 20. Representações gráficas da voltametria de pulso diferencial. A) Gráfico de potencial 

em função do tempo: são aplicados pulsos periódicos de potencial. Os pontos destacados 

representam a amostragem de corrente para um pulso. B) Voltamograma de pulso diferencial, 

com a corrente elétrica em função do potencial. Neste exemplo, é possível observar um pico de 

oxidação. E: potencial elétrico; i: corrente elétrica; ∆Ep: variação de potencial de pulso; ∆Es: 

variação de potencial de amostragem; tp: período de pulso; ∆ip: variação de corrente de pico. 

(Adaptado de KARUNAKARAN; RAJKUMAR; BHARGAVA, 2015). 

 

4.3. Espectroscopia de impedância eletroquímica 

 

A imobilização e/ou reconhecimento de biomateriais podem ser 

monitorados por meio de alterações na capacitância e resistência à transferência 

de carga culminando em alterações na impedância (BONANNI et al., 2006). 

A espectroscopia de impedância eletroquímica (EIE) é uma técnica que 

mede a impedância de um sistema eletroquímico, como função da frequência de 

uma perturbação sinusoidal de pequena amplitude (BARD; INZELT; SCHOLZ, 

2008). Entre as formas comuns de representação, destaca-se o diagrama de 

Nyquist, em que dados relativos a diversas frequências são representados em 

um plano complexo de impedância que extrapola os valores imaginários de 

impedância (Z”) em função dos valores reais (Z’) (Figura 21).  

Também é comumente utilizado o diagrama de Bode, em que são 

representados os valores absolutos de impedância e deslocamento de fase em 

função da frequência (BARD; INZELT; SCHOLZ, 2008). 

Os dados obtidos por esta técnica são analisados mediante um modelo 

teórico de circuito elétrico, que pode possuir elementos que representem a 

resistência da solução (RS), resistência ao transporte de carga (Rct), capacitância 
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ponteira/superfície e translações no mesmo plano, e um sistema de feedback 

que mantém a ponteira próxima da superfície (ALLISON et al., 2010;  COHEN; 

BITLER, 2008) A Figura 24 mostra imagem do equipamento AFM utilizado 

durante o estudo. 

Em outras palavras, à medida que a ponteira se aproxima da amostra, há 

uma atração pela superfície devido às forças atrativas, que vão aumentando 

até que a distância seja tão próxima que promove a repulsão dos orbitais 

eletrônicos dos átomos e enfraquece a força atrativa, onde a ponteira se dobra 

afastando-se da amostra podendo, então, ser operados nos modos contato e 

não-contato. Como resposta a força de interação entre a ponta e a superfície, 

a mola é defletida (CHIORCEA-PAQUIM et al., 2008). 

Existem três modos diferentes de operação na técnica de AFM: o modo 

contato, o não contato e o contato intermitente.  

1. Modo contato:  

 a separação é da ordem de Å; 

 a força de repulsão iônica permite que a topografia da 

superfície seja mapeada em alta resolução. 

2. Modo não contato:  

 cantilever se encontra mais afastado da amostra (cerca de 

centenas de ângstrons); 

 a força de interação é atrativa; 

 ocorre um aumento da frequência de oscilação da ponteira, 

aumentando assim a sensibilidade do microscópio; 

 há detecção por forças de Van der Waals e forças 

eletrostáticas.  

3. Modo de operação contato intermitente: 

 ocorre de forma semelhante ao modo não contato; 

 difere apenas na distância entre a ponteira e a amostra, 

 a ponteira fica mais próxima da superfície da amostra. 

 

A escolha do modo de operação mais adequado depende da natureza da 

amostra a ser avaliada (rigidez, rugosidade), tempo de varredura, objetivo do 

experimento, entre outros (TENCER et al., 2007).  
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Ainda é possível correlacionar a mudança angular à quantidade de 

biomoléculas adsorvidas na superfície do sensor, sendo convertida em massa 

(120 mDA = 1ng / mm2) (STENBERG, 1991). 

Na presente tese as medidas ópticas do ângulo de SPR (θSPR) foram 

obtidas para analisar as interações biomoleculares usando um Autolab Springle 

(Eco Chemie) (Figura 26). A parte óptica do sistema é composta de um prisma 

(Figura 18 b; 18c) e de um disco de vidro recoberto com um fino filme de ouro 

(Metrohm-Autolab) (Figura 26d). A fonte de radiação empregada foi o laser de 

He-Ne (com emissão em 670 nm) e a intensidade da luz refletida foi medida 

através de um detector de fotodiodo. As medidas foram iniciadas através da 

adição de solução, normalmente solução tampão para obtenção de uma linha de 

base. Uma vez obtida a linha de base, o bioelemento (sonda) é injetado sobre a 

superfície do disco e a sua imobilização é acompanhada através da mudança do 

θSPR em função do tempo de interação. O mesmo procedimento de lavagem e 

adição do alvo é realizado, e as etapas de funcionalização são observadas por 

meio do deslocamento no θSPR. 
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O sensor colorimétrico com base em AuNPs utilizados para detecção de 

microrganismos tem sido reportado na literatura, visando a interação de sondas 

de DNA ou RNA com analitos (EOM; LEE; HAN, 2012). Como opção 

eficiente/custo benefício à métodos de detecção de patogênicos 

convencionalmente utilizados que envolvem a fixação de corantes fluorescentes 

(PIRIYA et al., 2017). 

Na presente tese AuNPs foram sintetizadas usando o método de 

Turkevich-Frens modificado (KIMLING et al., 2006) com tamanho de 15 a 20 nm 

de cor vermelho escuro, e foram estabilizadas por íons citrato sódio cujo pico de 

absorvância foi registrado em 520 nm.  

Na presença da solução saturada de cloreto de sódio, as AuNPs são 

totalmente desestabilizadas devido a alteração da força iônica do meio, que 

desarranja a rede de íons citrato localizada em volta da AuNPs, 

consequentemente ocorre a agregação das nanopartículas, o tamanho se altera 

de 15 nm para 50 nm e a coloração torna-se roxa. Assim, o fenômeno pode ser 

monitorado visualmente e confirmado pela técnica espectroscopia de UV-VIS 

utilizada na caracterização das propriedades ópticas de AuNPs (TEICHROEB et 

al., 2006). 

 

6.3. Espectroscopia de absorção na região do ultravioleta e visível 

(UV/VIS) 

 

A técnica espectroscópica de absorção na região do ultravioleta e visível 

(UV/VIS) fornece informações a respeito da estrutura e algumas propriedades 

dos materiais quando mensura a quantidade de luz absorvida pela amostra em 

um certo comprimento de onda. Assim a quantidade de luz absorvida quando um 

feixe de radiação monocromática atravessa o meio absorvente depende da 

concentração (c), do coeficiente de absorção molar (E) da espécie absorvente e 

do percurso óptico da radiação (l) (RODRIGUES et al., 2014).  

Na presente tese, a espectroscopia no UV-VIS foi utilizada para identificar 

e quantificar AuNPs, bem como observar a interação entre elas e as interações 

delas com as biomoléculas adicionadas ao meio através da mudanças ou 

alargamentos nos espectros de absorção. 
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Abstract 

 

This work describes the development of a genosensor for the detection of 

the hepatitis C virus in real sample. Graphene oxide modified gold electrode was 

functionalized with ethylenediamine (GO-ETD) for the grafting of the HCV-

specific probe. HCV-infected serum and viral genomic RNA were evaluated using 

differential pulse voltammetry and electrochemical impedance spectroscopy. The 

HCV-specific probe:gRNA interaction caused a reduction in the current peak 

response of about 2.9 times when compared to the HCV-specific probe and 

negative control using differential pulse voltammetry.  The EIS measurements 

showed an approximate 2-fold increase in charge transfer resistance values after 

the addition of HCV genomic RNA. The genosensor was also able to discriminate 

HCV-positive serum samples from HCV-negative serum with a difference of 3.04 

times between these samples. An inverse linear relationship was observed with 

the peak current using ferrocyanide as redox indicator. The limits of detection and 

quantification were 1:483 (v/v) and 1:145 (v/v), respectively. The developed 

genosensor enables a selective diagnosis of hepatitis C. 

 

 

Keywords: hepatitis C; genosensor; electrochemical detection; nanomaterial; 

graphene oxide; ethylenediamine. 

 

INTRODUCTION 

 

Hepatitis C is an infectious disease whose etiology is an RNA virus (HCV) 

that replicates in the hepatocyte cytoplasm and can progress to chronic hepatitis, 

cirrhosis and hepatocellular carcinoma (Matsuura et al. 2017). It is considered 

one of the major causes of liver transplantation worldwide (De Martin et al. 2010). 

The virus has a worldwide distribution (Gower et al. 2014), with an estimate of 

130-170 million seropositive people, out of which about 71 million are chronically 

infected with an estimate of  399,000 people dying annually from HCV-related 

causes (WHO, 2017, Mohd Hanafiah et al. 2013). 

The transmission of HCV occurs through contact with infected blood, due 

to percutaneous exposure, blood or hemoderivates transfusion, and transplants 



69 

 

from infected donors (CDC, 2013). After the viral exposure, the presence of the 

HCV genomic RNA in serum may occur about 2 weeks before the presence of 

the anti-HCV antibody (Uliana et al. 2014). Thus, the determination of HCV-RNA 

confirms the diagnosis qualitatively and quantitatively, helping in the planning of 

the treatment to monitor the efficacy of the antiviral therapy (Beardsley 1994), 

Park et al. 2010). 

Early diagnosis of hepatitis C is critical to prevent the disease progression 

and its complications. Currently, the most widely detection proceedings used for 

HCV are chemiluminescent methods, enzyme-linked immunosorbent assays 

(ELISA) and nucleic acid tests, such as the polimerase chain reaction (PCR) 

(Freiman et al. 2016). However, these methods require qualified personnel, 

appropriate laboratory environment and generally expensive reagents, as well as 

time. Biosensors are great analytical tools, since they can be used as 

miniaturized and portable real-time diagnostic devices requiring small volumes of 

samples (Wang 2006, 2017); they can be used as point-of-care devices for the 

detection and the monitoring of the HCV infection ( Kashish et al. 2015, Silva et 

al. 2016) (Rapp et al. 2010) (Zhou et al. 2016b). 

Carbon-based nanomaterials are extensively used to modify the surface 

of electrochemical biosensors, improving properties such as surface area, signal 

amplification, sensitivity, conductivity, selectivity and stability ((Lee et al. 2016) 

Radi 2010). Graphene oxide is a nanomaterial with interesting properties, such 

as affinity for aromatic rings (Chung 2013), hydrophilic nature due to the presence 

of functional groups in the basal plane (epoxides and hydroxyls) and in the edges 

(carbonyl and carboxyl) (Dreyer et al. 2010), as well as electrocatalytic capacity 

(Lee et al. 2016), despite the high resistance to charge transfer (da Silva et al. 

2017) when compared to graphene, reduced graphene oxide and graphite, due 

to the ether groups that interrupted the π electron cloud. 

In this work, graphene oxide was funcionalized with amino groups for the 

HCV- specific DNA probe immobilization on the surface of the gold electrode 

aiming at the construction of a new diagnostic platform for the electrochemical 

detection of hepatitis C virus genomic RNA. 

  

2. Material and methods 
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2.1. Chemicals and solutions 

 

All reagents were of analytical grade without prior purification. Ultra purity 

water (18.2 MΩ.cm, Master System, Gehaka, Brazil) was used for the preparation 

of all solutions. All solutions used in the electrochemical analysis were 

deoxygenated by means of ultra-pure nitrogen bubbling for 1 min.mL-1 prior to 

use. Potassium permanganate (KMnO4, 99%), sulfuric acid (H2SO4, 98%), 

sodium dodecylsulfate (SDS, 99%), 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) 

carbodiimide (EDC, 98%), N-hydroxysuccinimide (NHS, 98%), ethylenediamine 

(ETD, 99.5%) and bovine serum albumin (BSA, 95%) were purchased from 

Sigma-Aldrich Chemical, USA. Hydrogen peroxide (H2O2, 30%) and sodium 

nitrate (NaNO3, 99.5%) were purchased from Synth, Brazil. Potassium 

ferrocyanide/ferricyanide (K4[Fe(CN)6]/K3[Fe(CN)6].3H2O, 5 mmol L-1) was 

purchased from Acros Organics USA. HCV-specific DNA probe (5'-

CCCCTGTGAGGAACTTCTGTCTTCACGC-3') was synthesized by Invitrogen 

Life Technologies (USA).  

 

2.2. Biological samples 

 

HCV-infected patients  ́serum and HCV genomic RNA were used as target 

samples. HCV-negative serum, Zika virus genomic RNA, HBV genomic DNA 

were used as controls. Biological samples were supplied by the Adolfo Lutz 

Institute (EC: 2.004.369). Serum samples were incubated with lysis buffer (1:1 

v/v, EDTA 25 mmol L-1, Tris-HCl 200 mmol L-1, NaCl 250 mmol L-1, SDS 1%, pH 

= 7.5) for 1 hour at 25 °C and stored later at -8 °C. The samples were diluted 

(1:100) in 0.1 mol L-1 phosphate buffer solution, pH 7.4, before use.  

 

2.3. Apparatus 

 

The electrochemical studies were carried out on a potentiostat of CH 

Instruments 620C and on a potentiostat/galvanostat autolab PGSTAT 302N with 

a FRA2 module, using a three-compartment electrochemical cell. Gold (2 mm 

diameter, CH instruments) platinum wire and Ag/AgCl (KCl 3.0 mol L-1) were used 

as working, auxiliary and reference electrodes, respectively. Scanning electron 
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microscope (SEM, VEGA3 TESCAN) and Atomic force microscope (Shimadzu 

Scanning Probe Microscope – SPM 9600) were used for the surface analyses 

(Au, Au/GO-EDT, Au/GO-ETD/probe/BSA and Au/GO-ETD/probe/BSA/target). 

 

2.4. Preparation of the gold electrode modified with GO and ETD 

 

The gold electrodes (Au) were initially sonicated with ethanol (70%) for 10 

minutes, mechanically polished with alumina slurry (0.3 µm), washed with 

deionized water and dried in the air. The preconditioning of the electrode was 

performed in a 0.5 mol L-1 H2SO4 solution through cyclic voltammetry between + 

0.0 V and +1.2 V, 5 cycles, 50 mV.s−1. Graphene oxide (GO) was produced 

according to the Hummers method (Hummers and Offeman 1958) with some 

modifications. Briefly, the graphite powder (2 g) was oxidized with potassium 

permanganate (6 g) and sodium nitrate (2 g) in sulfuric acid medium (50 mL). 

This mixture was maintained in a water bath at 42 ºC under agitation for 60 

minutes. After this time, deionized water (95 mL) was added to the system and 

stirred for another 30 minutes. Subsequently, another amount of deionized water 

(285 mL) was added in addition with hydrogen peroxide (20 mL, 30%). The 

solution was centrifuged three times at 900 rpm, followed by drying at 50 ºC for 

three days and maceration. It was maintained under the protection of sunlight.  

An aqueous dispersion of GO (1 mg mL-1) was obtained by sonicating the 

GO powder in deionized water for 2h. In order to optimize the probe 

immobilization, different volumes of the OG aqueous dispersion (6 μL, 9 μL,12 

μL and 15 μL) were applied onto the gold electrode, being applied in interval of 3 

microlitres maintained at 55 °C until complete drying, promoting the formation of 

GO layers. Afterwards, an EDC/NHS solution (3 μL, 100 mmol L-1) was dripped 

over the Au/GO and kept at room temperature for 10 minutes. The electrode was 

washed with water and the ETD solution (3 μL, 1 mol L-1) was dripped onto Au 

/GO-NHS, sealed and left at room temperature for 10 minutes, followed by 

washing. 

 

2.5. Bioelectrode construction 
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For the probe immobilization, 3 μL of the solution (1x10-6 mol L-1) was 

applied over the Au/GO-ETD, sealed and left at room temperature for 30 minutes. 

Then, the electrode was washed by immersion in sodium phosphate buffer for 

the removal of non-adsorbed probes and the excess of buffer was gently removed 

with absorbent paper. 4 μL of a BSA solution (0.5% w/v) was dripped onto the 

Au/GO-ETD/probe and the electrode was sealed and incubated at 37 °C for 30 

minutes. Then, the electrode was washed by immersion in sodium phosphate 

buffer solution. 

 

2.6. Electrochemical detections 

 

On the surface of the Au/GO-ETD/ss-DNA/BSA, 3 μL of the positive or 

negative control was applied; the electrode was sealed and incubated for 20 

minutes at 55 °C, and then washed by immersion in phosphate buffer solution. 

Differential pulse voltammetry (DPV) and electrochemical impedance 

spectroscopy (EIS) measurements were performed using K4[Fe(CN)6] (5 mmol L-

1) in KCl (0.1 mmol L-1) as support electrolyte (amplitude modulation 25 mV, pulse 

Interval 0.2 s, scan rate 30 mV.s-1, potential interval -0.1 V - +0.5 V). EIS 

measurements were conducted using 10 mV pertubation amplitude, 10 kHz - 0.1 

Hz. 

 

2.7. Calibration curve  

 

HCV-infected serum sample lysate (1:100, 1:200, 1:300, 1:400 and 1:500 

in phosphate buffer solution) was employed for the construction of the calibration 

curve. 3 μL of the samples was dripped onto Au/GO-ETD/probe/BSA, which was 

incubated for 20 minutes at 55 °C and washed with phosphate buffer solution. 

DPV measurements were performed using K4[Fe(CN)6] (5 mmol L-1) in KCl (0.1 

mmol L-1) as support electrolyte (amplitude modulation 25 mV, pulse Interval 0.2 

s, scan rate 30 mV.s-1, potential interval -0.1 V - +0.5 V). 

 

3. Results and discussion 

 

3.1. Graphene oxide optimization  
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Graphene oxide bears unique properties due to the presence of 

oxigenated functional groups (Mao et al. 2012). The polar character of GO 

facilitates the dipole-dipole interactions and hydrogen bonds, contributing to the 

maintenance of the native conformation of the immobilized biomolecules (Zhang 

et al. 2013). 

Different volumes of GO were funcionalized with amino groups (Sam et al. 

2010), for the HCV-specific DNA probe immobilization (Figure 2) by electrostatic 

interaction between DNA phosphate groups and positively charged amino 

groups. This process can be done with N-ethyl-N'-(3-(dimethylamino) propyl) 

carbodiimide (EDC) and N-hydroxysuccinimide (NHS) (Sam et al. 2010), with 

subsequent substitution of the succinimidyl ester with the ethylene diamine (ETD) 

linker. The most accepted graphene oxide model is the Lerf-Klinowski, in which 

the carboxyl groups present at the edges (Lerf 1998) can be activated by the 

EDC/NHS molecules and thus become susceptible to covalent bonds with the 

amine groups present in the ETD. 

 

Inset Figure 2 

 

A 2.5-fold increase was observed in the current value response using 12 

μL GO. Such increase was due to the greater quantity of amine groups exposed, 

attracting the ferrocyanide to the electrode surface (Figure 2A).  

The duplex formation occurred after the addition of the VHC-specific target 

, increasing the negative charge density on the electrode surface and  decreasing 

the current value of about 3.3 times monitoring the anionic redox indicator. 

Figure 2B shows that the chemical modification of the nanomaterial with 

ETD was effective. An increase was observed in the oxidation peak current of 

electroative indicator (ip = 35.0 μA ± 0.19 μA) when compared to Au/GO (ip = 

25.0 μA ± 0.19 μA), suggesting that the ferrocyanide ion was attracted to the 

surface of the electrode, since the amino groups are positively charged at neutral 

pH. After the addition of the HCV-probe, the current signal response decrease 

about 2.3 times (ip = 15.0 μA ± 0.9 μA), indicating that the negatively charged 

phosphate groups present in the DNA structure cause repulsion of the anionic 

probe. This aspect can be potentiated by the presence of BSA, which is also 

negatively charged at neutral pH (pI = 4.7).  
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Electrochemical impedance spectroscopy (EIS) has been shown to be an 

effective method for the study of the interfacial properties of the biochemical 

process and binding events occurring on the electrode (Yadav et al. 2016; Zhou 

et al. 2016a).  

EIS analysis was utilized to confirm the electrode modification steps in the 

frequency range of 104 – 10-2 Hz (Fig. 2C).  

The bare gold electrode (curve a) exhibited a small semicircle at high 

frequencies and charge transfer resistance (Rct) of 348Ω. The GO (12μL) 

deposition onto the electrode surface causes an increase in Rct (curve b) in 

accordance with literature (da Silva et al. 2017).  

The circuit equivalent (inset Figure 2C) was employed to adjust the 

impedance spectra. The charge transfer resistance (Rct) values are indicated in 

Table 1. The GO presented R2 value of 11.4 kΩ, what might be attributed to the 

fact that the COO- groups formed in the material hindered the electron transfer of 

negatively charged Fe(CN)64–/3– from the solution to the electrode surface. After 

the covalent immobilization, using ethylenediamine, a decrease was observed in 

R2 (3.7 KΩ). Probably, this layer assisted the electron transportation of the redox 

moieties to the electrode due to the free amino group. After the HCV-probe 

immobilization, there was an increase in resistance (R2=5.98 KΩ), indicating that 

the DNA layer acted as a barrier for electron transfer between the electrode 

surface and the redox probes, in accordance with Rabti et al. 2016. The results 

obtained confirmed the immobilization of VHC-probe onto the Au/GO-ETD 

electrode.  

 

Table 1. Equivalent circuit parameters of electrode modification steps related to 

Fig. 2C. 

 Au/GO Au/GO-ETD Au/GO-

ETD/ssDNA 

Rs 141 Ω 117 Ω 125 Ω 

R1 1.67 KΩ 587 Ω 942 Ω 

R2 11.4 KΩ 3.7 kΩ 5.98 KΩ 
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3.2. Detection of genomic RNA  

The genosensor was utilized for the detection of the genomic RNA 

samples of ten positive patients for HCV, hepatitis b virus genomic DNA (HBV) 

and zika virus genomic RNA (Figures 3A and 3B).  

 

Insert Figure 3 

 

The genosensor was able to discriminate HCV positive samples from the 

negative control. A decrease was observed in peak current values of 2.5 times 

(medium value). The genosensor was selective, since it discriminated the 

hepatitis b virus genomic DNA (HBV) and zika virus genomic RNA (Figure 3A).  

Figure 3B shows the differential pulse voltammetry for Au/GO-

ETD/probe/BSA (curve a), Au/GO-ETD/probe/BSA/Zika virus g-DNA (curve b) 

and Au/GO-ETD/probe/BSA/HCV-gRNA (curve c). The interaction between 

bioelectrode:HCV-gRNA caused the peak current response to drop about 3.3 

times (ip = 5.16 μA ± 0.41 μA) when compared to the probe current response (ip 

= 15.0 μA ± 0.93 μA). Such decrease was not observed in the negative control 

(ip = 14.5 μA ± 0.25 μA), where the current values remained very close to the 

genosensor in the absence of the target. This decrease in current values possibly 

occurs due to the duplex formation (ssDNA:HCV-gRNA) which causes a 

diffusional barrier and a decrease in the electron transfer of the indicator to the 

electrode surface. 

Figure 3C shows the results of nyquist plots to confirm the duplex 

formation. It was observed that the value of R2 (10.14 kΩ) increased after the 

HCV-gRNA addition when compared with the probe (R2 = 5.98 kΩ), which was 

not observable after the addition of negative control (R2 = 4.3 kΩ). These results 

corroborate with the voltammetric analysis (Figure 3B). 

 

3.3. Detection of HCV positive-serum samples and calibration curve 

 

The genosensor was evaluated using real samples of the HCV positive 

patients. Figure 4A shows the discrimination between the probe and the positive 

control, in which the interaction of the bioelectrode with the HCVg-RNA, present 
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in the serum, caused a decrease of about 3.8 times in the current response peak 

of the oxidation indicator. The selectivity of the analytical device can be verified, 

since the serum is a complex biological fluid, with many interferers. The biosensor 

was also able to discriminate between positive (ip = 4.12 μA ± 0.10 μA) and 

negative serum samples (ip = 12.5 μA ± 1.48 μA). The  difference observed was 

about 3.0 times. 

The calibration curve was  designed using infected patient ś lysate serum 

samples in dilutions of 1:100, 1:200, 1:300, 1:400 and 1:500 (Figure 4B). An 

inverse linear relationship was observed with the peak current, ip = 1.76313x10-

8 x df + 2.35353x10-6 (r = 0.998), where df is the dilution factor. The limits of 

detection and quantification were 1:483 and 1:145, respectively. 

 

3.4. Morphological analyzes  

 

SEM and AFM images for bare electrodes of Au, Au-ETD, Au-

ETD/probe/BSA and Au/EDC/NHS/EDT/probe/BSA/gRNA HCV are shown in 

Figure 5. 

SEM analysis (Figure 5A) showed that bare Au electrode presents  

homogeneous topography (image a). Au electrode sensitized with Au-EDT 

activated graphene oxide, presented rougher topography and globular structures, 

in accordance with literature (Chng and Pumera 2011). Silva and collaborators 

(Silva et al. 2008) observed that the presence of more compacted points on 

globule surface was possibly caused by the activation of the carboxylic groups 

(image b). After probe grafting, surface homogenization was observed. Single-

stranded DNA is more flexible, covering the valleys from the activated graphene 

oxide (image c).  After HCV gRNA target addition, the surface topography was 

modified, indicating duplex formation (image d). 

The surface roughness was evaluated using AFM in the presence or 

absence of the biomolecules (Figure 5B).  Bare gold electrode presents smooth 

topography, Rq: 13.73± 1.25, (image a). After activation, the gold electrode 

assumes a rougher surface 275.13 ± 22.13 (image b) characterized by the 

presence of higher clusters with rounded edges randomly distributed over the 

surface. 
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In the presence of the probe (image c), the sensor decreased the 

roughness value becoming a more homogenous surface 111.09 ± 1.95, in 

accordance with MEV analysis. In the interaction of the probe with the gRNA HCV 

(image d), there was an increase in roughness and more globular topography 

(Rq: 145.81 ± 1.67). That is due to the duplex formation, reducing the flexibility of 

the biomolecule (Izadi et al. 2016).  

 

4. Concluisons 

 

The modification of graphene oxide on the surface of the gold electrode, 

with subsequent chemical modification with ETD, mediated by the use of 

EDC/NHS, made exposed amino groups available, which were proved primordial 

for the immobilization of the probe. This efficient adsorption was evidenced by 

the electrochemical studies, monitoring the peak current value of Fe2+ oxidation. 

The best results in the oligonucleotide immobilization and target interaction were 

obtained with GO (12 μL) and probe concentration of 1x10-6 mol.L-1.  

The results obtained by the EIS corroborated with the studies obtained in 

the DPV, proving the increase of resistance to each stage of modification of the 

gold electrode and incorporation of biomolecules. 

The SEM images of the biosensor construction are in agreement with the 

AFM images. The images algo showed that with the insertion of the probe on the 

surface of the platform, there was a decrease in the roughness of the system, as 

the single strand of the DNA is more flexible and covers the valleys on the 

platform. After hybridization of the probe with the target, a significant change was 

observed in morphology and roughness, indicating biological recognition. 

The developed analytical device was specific and selective in identifying 

HCV-gRNA, both in isolated genomic RNA and in human serum, from different 

infected patients, translating this bio-recognition event into a measurable signal 

in only 20 minutes of test, with a detection limit of 1:483 (v/v). 

These results are promising in the development of a new genosensor for 

the detection of hepatitis C. 
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Figure captions 

 

Figure 1. Schematic illustration of the manufacturing steps of the genosensor 

proposed. (1) Electrode preconditioning; (2) application of the OG on the Au 

surface; (3) representation of the OG on Au; (4) formation of OG layer on Au 

surface; (5) activation of the surface with the succinimidyl ester; (6) substitution 

of the succinimidyl ester by the ETD; (7) immobilization of the probe; (8) surface 

blocking step; (9) target-probe interaction; (10) electrochemical detection, where: 

black – probe, red - positive control, green - negative control. 

 

Figure 2: (A) Histogram referring to the optimization of the GO volume applied 

on the gold electrode surface, showing the current variation in probe and target 

detection. Supporting electrolyte: K4Fe(CN)6 5 mmol L-1 and KCl 0.1 mol L-1, 

amplitude: 25mV, pulse interval: 0.2 s, v = 50 mV.s-1. (B) Differential pulse 

voltammograms (baseline subtracted) of the ferrocyanide ion oxidation onto the 

surface of the electrodes: (a) Au, (b) Au/GO, (c) Au/GO-ETD, and (d) Au/GO-

ETD/ssDNA. (C) Nyquis plots in K4Fe(CN)6/K3Fe(CN)6 redox pair for: (a) bare 

gold electrode (b) Au/GO, (c) Au/GO-ETD, and (d) Au/GO-ETD/ssDNA. (D) 

equivalent circuit, where, Rs, RW, Rct and CPE represent the solution resistance, 

the Warburg diffusion resistance, the charge-transfer resistance and the 

constant-phase element, respectively. 

 

Figure 3. (A) Histogram obtained from the differential pulse voltammograms in 

the presence of the probe, hepatitis b virus genomic DNA (HBV), zika virus 

genomic RNA and the genomic RNA samples of ten positive patients for HCV (1-

10). (B) Differential pulse voltammograms (baseline subtracted) of the 

ferrocyanide ion oxidation onto the surface of the electrodes: probe (a), negative 

control/NC (b) e HCV positive sample/PC (c).  Supporting electrolyte: K4Fe(CN)6 
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5 mmol L-1 and KCl 0,1 mol L-1, amplitude: 25mV, pulse interval: 0.2 s, v = 50 

mV.s-1. (C) Nyquist plots in K4Fe(CN)6/K3Fe(CN)6 redox pair for: Au/OG-

ETD/ssDNA (a), Au/GO-ETD/ssDNA/gRNA-HCV (b), Au/GO-ETD/ssDNA/gRNA 

Zika (c). Inset: equivalent circuit, where Rs, RW, Rct and CPE represent the 

solution resistance, the Warburg diffusion resistance, the charge-transfer 

resistance and the constant phase element, respectively. 

 

Figure 4. (A) Histogram obtained from the differential pulse voltammograms in 

the absence (probe) and presence of a lysed healthy serum sample (NC) and a 

lysed serum sample with the HCV (PC). (B) Differential pulse voltamograms from 

different dilutions of the lysed serum sample of infected patient. (C) Calibration 

curve of ferrocyanide oxidation peak current in function of the dilution factor of 

lysed serum sample of infected patients. Supporting electrolyte: K4Fe(CN)6 5 

mmol L-1 and KCl 0,1 mol L-1, amplitude: 25mV, pulse interval: 0.2 s, v = 50 mV.s-

1. 

 

Figure 5. (A) SEM images (B) AFM images for bare Au electrode (a), Au-ETD 

(b), Au-ETD/probe/BSA (c) and Au-ETD/probe/BSA/gRNA HCV (d).  
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Figure 3A 
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Figura 3C 
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Abstract 

 

This work describes different approaches for the detection of hepatitis B virus 

genomic DNA using electrochemical and optical techniques. The platforms 

consisted of a single-stranded DNA probe grafited on a gold electrode modified 

with reduced graphene oxide, bare gold or gold nanoparticles. The VPD analysis 

indicates that the addition of HBV genomic DNA target caused an increase of 

about 1.4 times when compared to the negative control. EIS measurements 

showed that an increase of about 2 times occurs in the charge transfer resistance 

values after the addition of HBV genomic DNA. The SPR genosensor showed 

that positive HBV samples resulted in a change of about 15-fold compared to the 

negative samples. Assays using coloidal suspension of gold nanoparticules 

showed a shift of the absorption band to longer wavelengths due to the interaction 

(HEPB1S probe: HBV genomic DNA). All the approaches used in this work were 

effective in detecting genomic DNA in positive samples for HBV. 

 

Keywords: hepatitis B, genosensor, electrochemical detection, surface plasmon 

resonance, gold nanoparticles 

 

Introduction   

 

Hepatitis B is a disease caused by a viral infection in liver cells and occurs 

through percutaneous and mucosal membrane exposure to contaminated blood 

and body fluids, including serum, semen and saliva [1]. It can be asymptomatic, 

rapid and progressive, and remains as a great public health problem [2-4] The 

World Health Organization estimates that there are 240 million people chronically 

infected with hepatitis B virus (HBV) in the world, with about 600,000 deaths per 

year [5]. Complete vaccination is the most effective strategy to reduce global 

morbidity and mortality [6]. However, there is a portion of individuals who do not 

respond positively to this immunization. There are several tests for the HBV 

detection, for the disease progression monitoring, and to check the acquired 

immunity, such as the immunoenzymatic assay (ELISA) [2], Western Blot, 

fluoroimunoassay, and polymerase chain reaction [3]. However, these 
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techniques require the use of expensive equipment and reagents as well as 

skilled personnel, and are performed exclusively in a hospital or laboratorial 

environment [7]. 

Biosensors are alternatives to the current methods, since they can be used 

as real-time diagnostic devices, requiring no professional handling, with a quick 

response and relatively low cost of construction, are potentially miniaturized and 

portable. Recent advances in micro and nanotechnologies have allowed the 

development of highly sensitive and cost-effective electrochemical and optical 

biosensors [8] for HBV detection [9]. Nanomaterials based on carbon and noble 

metals, such as reduced graphene oxide (rGO) and gold nanoparticles (AuNPs), 

respectively, have gained space in scientific research due to their distinct 

properties, such as high electrical and thermal conductivities, high mechanical 

resistance and large surface area [10] These materials are widely employed to 

increase the performance of DNA biosensors [11,12] combining their excellent 

properties with the stability and complementarity of the DNA molecules [13]. 

In this context, electrical and optical methods were used in this work for 

the detection of the genomic DNA extracted from the blood plasma of patients 

with hepatitis B (Fig. 1). This is a new platform using a specific probe for the 

genomic DNA of the HBV onto gold electrodes modified with reduced graphene 

oxide, bare gold or gold nanoparticles. 

 

Here Figure 1 

 

Experimental 

 

Chemicals and solutions 

 

All reagents were of analytical grade, without previous purification. Ultra 

high purity water (18.2 MΩ.cm, Master System, Gehaka, Brazil) was used for the 

preparation of all solutions. Ethidium bromide (3,8-diamino-5-ethyl-6-phenyl 

phenatridinium bromide) was obtained from Merck KGaA. All solutions used in 

the electrochemical analysis were deoxygenated by means of ultra-pure nitrogen 

bubbling for at least 25 minutes before use. Tetrachloroauric (III) acid trihydrate 

(99%), graphite powder, potassium permanganate (KMnO4) and sulfuric acid 



95 

 

(H2SO4) were purchased from Sigma-Aldrich Chemical, USA (ACS purity). 

Ammonium hydroxide 28% (w/v) and sodium nitrate were purchased from Synth. 

The DNA oligonucleotide probe for the HBV virus (HEPB1S) was synthesized by 

Invitrogen Life Technologies (USA) with the following sequence: 5’-(HS)-

GAGGAGTTGGGGGAGCACATT-3’. The oligonucleotide solutions were 

prepared in sodium phosphate buffer (0.1 mol.L-1, pH 7.4) and SSC buffer 

(sodium chloride 0.3 mol.L-1, sodium citrate 0.03 mol.L-1, Sigma-Aldrich, USA, pH 

7.0) for the electrochemical and optical assays, respectively. All oligonucleotide 

samples were stored at -8 °C. 

 

Apparatus 

 

The electrochemical studies were conducted in a potentiostat from CH 

Instruments 620C and Autolab PGSTAT 302N potentiostat/galvanostat with a 

FRA2 module. A three-electrode electrochemical cell was employed for the 

electrochemical experiments. A gold electrode (2 mm diameter, CH Instruments) 

was used as working electrode, a platinum wire as auxiliary electrode, and 

Ag/AgCl (KCl 3.0 mol.L−1) as a reference electrode. The assays using AuNPs 

were carried out using a Shimadzu UV-1650PC spectrophotometer. Surface 

plasmon resonance measurements were performed in an SPR 91156 (Autolab 

Twingle/Springle ESPR). The surface morphology was assessed with an atomic 

force microscopy (AFM) in an SPM 9600 microscope (Shimadzu). 

 

Preparation of the gold electrode modified with rGO 

 

The gold electrodes (Au) were initially sonicated with ethanol (70%) for 10 

minutes, mechanically polished with alumina slurry (0.3 µm) and washed with 

deionized water and dried in the air. The preconditioning of the electrode was 

performed in a 0.5 mol.L-1 H2SO4 (98%, Synth) solution through cyclic 

voltammetry between +0.0 V and +1.2 V, 5 cycles, 50 mV.s−1. Graphene oxide 

was produced according to the Hummers method [14], and then reduced with 

hydrazine (64%, Dynamic) [15]. An aqueous dispersion of the reduced graphene 

oxide (rGO, 6 μL, 1 mg.mL-1) was applied to the surface of the gold electrode and 

maintained at 55 °C until complete drying. 



96 

 

Genomic DNA samples 

 

Genomic DNA of HBV-positive or negative patients were provided by the 

Adolfo Lutz Institute (Ethics Committee number 1.131.34). For the selectivity 

tests, E. coli genomic DNA, hepatitis C virus (HCV) genomic RNA and health 

plasma samples (HS) were used. The genomic DNA was extracted with an 

ABBOTT m2000sp extractor, and DNAse free water was used in the elution 

buffer. The health plasma samples were obtained from the Clinical Hospital of the 

Federal University of Uberlândia. These samples were incubed with a lysis buffer 

(EDTA 25 mmol.L-1, Tris-HCl 200 mmol.L-1, NaCl 250 mmol.L-1, SDS 1%, pH = 

7.5) for 1 hour at 25ºC prior to its use.  The genomic DNA was diluted (1:100) in 

phosphate buffer for electrochemical tests and in SSC buffer for the optical 

assays. All genomic DNA samples were submitted to thermal denaturation at 98 

ºC for 5 minutes before hybridization to obtain the single-stranded DNA (ssDNA). 

 

Genosensor construction 

 

3 μL of HEPB1S probe (1x10-6 mol.L-1) were added onto the surface of the 

gold electrode modified with rGO (Au/rGO). Then, 4 μL of sodium sulfate dodecyl 

solution (0.1 mol.L-1) were applied for 5 minutes, at room temperature, to remove 

non-adsorbed HEPB1S probe. For the surface blocking of the modified electrode, 

bovine serum albumin solution (4 μL, 0.5% w/v) was applied and then incubated 

for 30 minutes at 37 °C. The washing of the gold electrode modified with rGO and 

sensibilized with HEPB1S was performed by immersion in phosphate buffer for 

15 seconds. 

 

Electrochemical detection by the genosensor 

 

5 μL of positive or negative genomic DNA samples were applied on the 

surface of the genosensor, maintened for 20 minutes at 55 °C and then washed 

with phosphate buffer solution. For the detection, ethidium bromide solution (4 

μL, 1x10-4 mol.L-1) was applied onto the electrode, then incubated for 10 minutes 

at room temperature and washed with deionized water. Differential pulse 

voltammetry measurements were conducted using phosphate buffer as 
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electrolyte. The measurements of the electrochemical impedance spectroscopy 

(EIS) was performed at perturbation amplitude of 10 mV and frequency range of 

10 kHz to 0.1 Hz in 5.00 mmol.L-1 K4Fe(CN)6/K3Fe(CN)6 containing 0.10 mol.L-1 

KCl solution. 

 

Assay using gold nanoparticles (AuNPs) 

 

The AuNPs were produced using a modified Turkevich-Frens method. In 

this method, gold salts are reduced, which leads to the nucleation and growth of 

gold nanoparticles with 15 to 20 nm in size, stabilized by citrate ions (Frens, 

1973). After synthesis, the AuNPs were stored at 4 °C until use. 2 μL of the probe 

solution (HEPB1S, 126 μmol.L-1) were conjugated with 200 μL of AuNps solution 

and maintained at room temperature for 1 hour. Microtubes containing the 

modified AuNPs with HEPB1S were submited to 98 °C for 5 minutes. Then, 2 μL 

of the HBV genomic DNA (1:100) were added and maintained at 55 °C for 20 min 

for the duplex formation. Prior to the hybridization process, the genomic DNA was 

digested using the restriction enzyme EcoRI, which was diluted in a specific buffer 

(50 mmol.L-1 NaCl, 10 mmol.L-1 Tris-HCl, 10 mmol.L-1 MgCl2, DTT 1 mmol.L-1, pH 

7.6).  Saturated sodium chloride solution was used to promote the aggregation of 

AuNPs. Absorbance measurements were monitored by UV-VIS spectroscopy. 

 

Assay using surface plasmon resonance (SPR) 

 

The bare gold disk was previously cleaned with a piranha solution (70% 

H2SO4, 30% H2O2) for 2 minutes, rinsed with deionized water and dried with 

nitrogen gas. For the probe immobilization, 100 μL of HEPB1S (10-6 mol.L-1) was 

added onto the electrode and incubated for 1h at 28 °C. After this, 200 μL of 

0.01% BSA (w/v) was added for 1h. For the target detection, 100 μl of HBV 

genomic DNA (1:100) was added onto the gold disk and incubated for 20 minutes. 

Negative controls used were: E. coli genomic DNA, hepatitis C virus (HCV) 

genomic RNA and healthy plasma samples. After each modification, the 

electrodes were rinsed with 400 μL of phosphate buffer. 

 

Results and Discussion 
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Electrochemical impedance spectroscopy analysis 

 

The Electrochemical Impedance Spectroscopy (EIS) spectra were plotted 

in the form of Nyquist plots (Fig. 2A and 2B) and fitted to obtain the theoretical 

curve corresponding to the equivalent circuit with frequency response (NOVA 

1.0). Electrochemical impedimetric measurements were recorded using Au, 

Au/rGO/HEPB1S probe, Au/rGO/HEPB1S:positive sample (HBV genomic DNA) 

and Au/rGO/HEPB1S:negative sample (E. coli genomic DNA, HCV genomic RNA 

and healthy plasma samples).  

 

Here figure 2 

 

Bare gold presents a very small semicircle domain, indicating a low 

electron-transfer resistance (Rct= 300Ω), Fig. 2A. For Au/rGO, there was the 

absence of the semicircle caused by the increase in electrical conductivity of the 

nanocomposite (see inset) when compared to the bare Au. After the 

biofunctionalization steps (Fig. 2B), Au/rGO/HEPB1S probe showed an increase 

in the charge transfer resistance (). After the addition of the genomic DNA 

(sample positive), an increase of about 2.5 times in the charge transfer resistance 

values was observed (Rct= 1721Ω). The addition of the negative control (Rct = 

817Ω) does not cause a substantial difference in the resistance when compared 

to the Au/rGO/HEPB1S probe response.  

The increase in diameter of the semicircles observed after hybridization is 

due to the adsorption of biomolecules, which retards the electron transfer kinetics 

between the redox probe and the electrode surface [16] and shows that the 

genosensor is capable of discriminating specific or non-specific samples. Rct 

values of the samples of HBV-positive patients were higher in relation to the 

negative samples demonstrating the selectivity of the interaction of the probe with 

the HBV genomic DNA. The response of the system was presented using the 

∆ratio (Fig. 2C) described in previous studies [17]. 

 

∆ratio = ∆HBV genomic DNA /∆ HEPB1S 

∆ HBV genomic DNA = Rct (HEPB1S: HBV genomic ssDNA) 

∆ HEPB1S = Rct (probe) 
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Where Rct (probe) is the charge transfer resistance value obtained after 

the probe immobilization on the electrode, and Rct (HEPB1S: HBV genomic 

ssDNA) is the charge transfer resistance value observed after the incubation with 

the target analyte genomic ssDNA. The reproducibility of obtained results was 

evaluated using three electrodes. 

Images of the Au electrode, Au/rGO, Au/rGO/HEPB1S/BSA, 

Au/rGO/HEPB1S/BSA/HBV genomic DNA (target) and Au/rGO/HEPB1S/ BSA/E. 

coli genomic DNA (NC) presented roughness values (Rq) of 14 ± 1.20 nm, 185 ± 

12.60 nm, 97 ± 1.22 nm, 226.2 ± 10.29 nm and 135 ± 8.29 nm, respectively. After 

the probe immobilization, there was a decrease of 47.5% in Rq values, and in the 

presence of the target there was a significantly increase, possibly due to the 

structure of the genomic DNA, more elongated and less flexible than is the probe 

[18,7,19] These results showed that there was the duplex formation (double-

stranded DNA), in accordance with electrochemical and optical studies. AFM 

images corroborate with the results obtained by EIS, since that the increase in 

the charge transfer resistance (Rct) values is according to the increase in the 

roughness (Rq) values for the surfaces evaluated. Rougher surfaces cause a 

decrease in the charge permeability of the Au/rGO/HEPB1S/BSA/HBV genomic 

DNA to a redox probe, increasing the Rct values. 

 

Detection by differential pulse voltammetry 

 

DNA hybridization events can be monitored through indirect detection 

using redox indicators, such as ethidium bromide intercalator ([20,7,19]. Fig. 3A 

shows the differential pulse voltammogram relative to the oxidation of the 

ethidium bromide.  

 

Here Figure 3 

 

It can be observed that the oxidation peak of ethidium bromide occurs at 

+0.6 V. When the treated healthy plasma samples were added to the genosensor 

(rGO/gold electrode/HEPB1Sprobe), the current values observed were similar to 

those of the probe. However, with the addition of HBV genomic DNA (ip = 4.09 

μA ± 0.19 μA), an increase of about 1.4 times was observed when compared to 
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the probe (ip = 2.93 μA ± 0.24 μA), indicating accumulation of the ethidium 

bromide on the surface of the genosensor and duplex formation. The histogram 

(Fig. 3B) shows the bar chart charge resultant of the oxidation process of the 

ethidium bromide for positive and negative samples for HBV. We observed an 

increase in the charge values after the incubation with the positive sample for the 

HBV, evidencing the specificity of the probe, which was able to differentiate the 

positive samples from the negative samples (for example, HCV) obtained from 

the patients with hepatitis B. 

 

SPR analysis 

 

The SPR angle change caused by the addition of the HBV-negative or 

positive samples is indicated in the Fig. 4. 

 

Here Figure 4 

 

The angular shift is used as a response unit to quantify the binding of 

biomolecules in the surface of the sensor, being converted to mass (120 m° = 1 

ng/mm2) [21]. The angular variation and mass of adsorbed material for HBV-

negative ou positive samples is shown in Table 1.  

 

Here Table 1 

 

It is possible to observe alterations in the SPR angle in the presence of the 

target (positive samples) while the changes in the SPR signal were 

negligenciable for the negative controls (E. coli genomic DNA, HCV genomic 

RNA and healthy plasma samples) (Fig. 4B and Table 1). The interaction of the 

HBV genomic DNA with the HEPBS1 probe corresponds to a mean of 12.70 

ng/mm2 (HBV positive samples) and 0.82 ng/mm2 (HBV negative samples) of 

adsorved DNA. These results indicate that the system does not present cross-

reactivity or non-specific binding. 

 

Analysis using AuNPs 
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The AuNP synthesis and the catalytic properties of AuNPs have been 

employed to develop colorimetric sensors [22]. Colorimetric assays and 

ultraviolet-visible spectrophotometry (UV-vis) using AuNPs sensibilizated with 

HEPB1S in the presence or absence of samples positive or negative for the 

Hepatitis B were carried out (Fig. 5). The color change of AuNP conjugated with 

the specific probe represents promising sensor platforms for disease diagnosis 

[23,24]. Images of colorimetric transition for the system containing: AuNP, 

AuNP/HEPB1S, AuNP/HEPB1S/positive sample, AuNP/HEPB1S/negative 

samples and AuNP saturated sodium chloride solution (blank) is shown in the 

Fig. 5A. 

 

Here Figure 5 

 

Considering that gold has affinity with compounds containing sulfur atoms 

[25] the conjugation of the probe HEPB1S was facilitated, and it maintained the 

AuNPs stabilized, as the absorbance peak remained close to 520 nm. 

After sensibilization of the AuNP with probe DNA (HEPB1S), no alteration 

was observed in the color of coloidal suspension. Adding target (HBV-positive 

samples) caused color change (light red to blue) due to the aggregation of the 

nanoparticles and interaction with the HepB1 probe: HBV genomic DNA, and a 

shift of the absorption band to longer wavelengths. 

AuNPs are highly dependent on the ionic strength solution. In the presence 

of saturated NaCl solution, Au-NPs are destabilized due to the alteration of the 

ionic force, which disrupts the citrate ion network located around the 

nanoparticles (Fig. 5B). The AuNps/HEPB1S system was effective in detecting 

the HBV genomic DNA and discriminate HBV-negative samples. 

 

Conclusion 

 

This work proposed five techniques for the detection of the hepatitis B virus 

in biological samples. The specificity of the HBV probe can be confirmed by 

voltammetry, EIS, SPR, absorbance measurements and AFM images. SPR 

genosensor demonstrated significant advantages in terms of response with the 

positive target addition, since HBV positive samples result in a change of about 
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15-fold compared to the negative samples. The produced genosensors enabled 

the discrimination of hepatitis B and hepatitis C. This assays presents promising 

results for the selective detection of hepatitis B in biological samples. 
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Figure captions 

 

Figure 1. Schematic illustration of the manufacturing steps of the DNA sensors. 

 

Figure 2. Nyquist plots in K4Fe(CN)6/K3Fe(CN)6 redox pair for: (A) bare gold 

electrode (a) and Au/rGO electrode (b). (B) Au/rGO/HEPB1S/HCV genomic RNA 

(a), Au/rGO/HEPB1S (b), Au/rGO/HEPB1S/E. coli genomic DNA (c), 

Au/rGO/HEPB1S/positive sample (d).  Inset: equivalent circuit, where, Rs, RW, 

Rct and CPE represent the solution resistance, the Warburg diffusion resistance, 

the charge-transfer resistance and the constant phase element, respectively. (C) 

Histogram showing the Δratio for the positive (1-6) or negative samples (E. coli, 

HCV, HS1 and HS2). The AFM images for the evaluated surfaces are indicated 

in A and B. 

 

Figure 3. (A) Differential pulse voltammograms (baseline subtracted) of the 

ethidium bromide oxidation onto transducer surface: in absence (a) or presence: 

healthy plasma (b) and HBV positive sample (c). (B) Histogram obtained from 

differential pulse voltammograms in the absence (probe) or presence of E. coli 

genomic DNA, HCV genomic RNA, healthy plasma samples (HS1 and HS2) and 

the genomic DNA samples of ten positive patients for HBV (1-10). Supporting 
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electrolyte: phosphate buffer (0.10 mol.L-1, pH 7.4), modulation amplitude: 25 mV, 

pulse interval: 0.2 s, scan rate: 30 mV.s-1. 

 

Figure 4. (A) SPR sensograms of the healthy plasma (a), E. coli genomic DNA 

(b), HCV genomic RNA (c) and HBV positive sample (d). (B) SPR signal response 

for HBV negative (E. coli, HCV, HS1, HS2) and positive samples (1-10).  

 

Figure 5. (A) Photographs of microtubes showing color formation for samples: 

AuNPs, AuNPs/HEPB1S, AuNPs/HEPB1S/E. coli (EC), AuNPs/HEPB1S/HCV 

genomic RNA (HCV), AuNPs/HEPB1S/healthy plasma samples 1 and 2 (HS1 

and HS2) and AuNPs/NaCl saturated solution (blank). Samples (1-10): 

AuNPs/HEPB1S/HBV positive samples. (B) Absorption spectrum for: AuNPs (a), 

AuNPs/HEPB1S (b), AuNPs/HEPB1S/positive sample (c), AuNPs/HEPB1S/ E. 

coli genomic DNA (d) and AuNPs/ NaCl saturated solution (blank) (e). 
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Figure 2 
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Figure 3 

 

 

 



109 

 

Figure 4 

 

 

 

 

 

 



110 

 

Figure 5 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



111 

 

References 

 

1. Riedel T, Surman F, Hageneder S, Pop-Georgievski O, Noehammer C, Hofner 

M, Brynda E, Rodriguez-Emmenegger C, Dostalek J (2016) Hepatitis B 

plasmonic biosensor for the analysis of clinical serum samples. Biosens 

Bioelectron 85:272-279. doi:10.1016/j.bios.2016.05.014 

2. Mashhadizadeh MH, Talemi RP (2016) Synergistic effect of magnetite and gold 

nanoparticles onto the response of a label-free impedimetric hepatitis B virus 

DNA biosensor. Mater Sci Eng C Mater Biol Appl 59:773-781. 

doi:10.1016/j.msec.2015.10.082 

3. Xu H, Gu D, He J, Shi L, Yao J, Liu C, Zhao C, Xu Y, Jiang S, Long J (2015) 

Multiplex biomarker analysis biosensor for detection of hepatitis B virus. Biomed 

Mater Eng 26 Suppl 1:S2091-2100. doi:10.3233/BME-151515 

4. Shakoori Z, Salimian S, Kharrazi S, Adabi M, Saber R (2015) Electrochemical 

DNA biosensor based on gold nanorods for detecting hepatitis B virus. Anal 

Bioanal Chem 407 (2):455-461. doi:10.1007/s00216-014-8303-9 

5. Kanwal F, El-Serag HB, Ross D (2015) Surveillance for hepatocellular 

carcinoma: can we focus on the mission? Clin Gastroenterol Hepatol 13 (4):805-

807. doi:10.1016/j.cgh.2014.12.016 

6. Launay O, Floret D (2015) Hepatitis B vaccination: a review. Med Sci : M/S 31 

(5):551-558. doi:10.1051/medsci/20153105018 

7. Castro ACH, Franca EG, de Paula LF, Soares MMCN, Goulart LR, Madurro 

JM, Brito-Madurro AG (2014) Preparation of genosensor for detection of specific 

DNA sequence of the hepatitis B virus. Appl Surf Sci 314:273-279. 

doi:10.1016/j.apsusc.2014.06.084 

8. Choi YH, Lee GY, Ko H, Chang YW, Kang MJ, Pyun JC (2014) Development 

of SPR biosensor for the detection of human hepatitis B virus using plasma-

treated parylene-N film. Biosens Bioelectron 56:286-294. 

doi:10.1016/j.bios.2014.01.035 



112 

 

9. Chen CC, Lai ZL, Wang GJ, Wu CY (2016) Polymerase chain reaction-free 

detection of hepatitis B virus DNA using a nanostructured impedance biosensor. 

Biosens Bioelectron 77:603-608. doi:10.1016/j.bios.2015.10.028 

10. Hajihosseini S, Nasirizadeh N, Hejazi MS, Yaghmaei P (2016) A sensitive 

DNA biosensor fabricated from gold nanoparticles and graphene oxide on a 

glassy carbon electrode. Mater Sci Eng C Mater Biol Appl 61:506-515. 

doi:10.1016/j.msec.2015.12.091 

11. Wei WQ, Feng Q, Jiang L, Waitara MS, Iwuchukwu OF, Roden DM, Jiang M, 

Xu H, Krauss RM, Rotter JI, Nickerson DA, Davis RL, Berg RL, Peissig PL, 

McCarty CA, Wilke RA, Denny JC (2014) Characterization of statin dose 

response in electronic medical records. Clin Pharmacol Ther 95 (3):331-338. 

doi:10.1038/clpt.2013.202 

12. Hlavata L, Benikova K, Vyskocil V, Labuda J (2012) Evaluation of damage to 

DNA induced by UV-C radiation and chemical agents using electrochemical 

biosensor based on low molecular weight DNA and screen-printed carbon 

electrode. Electrochim Acta 71:134-139. doi:10.1016/j.electacta.2012.03.119 

13. Ravan H, Kashanian S, Sanadgol N, Badoei-Dalfard A, Karami Z (2014) 

Strategies for optimizing DNA hybridization on surfaces. Anal Biochem 444:41-

46. doi:10.1016/j.ab.2013.09.032 

14. Hummers WS, Offeman RE (1958) Preparation of Graphitic Oxide. J Am 

Chem Soc 80 (6):1339-1339. doi:Doi 10.1021/Ja01539a017 

15. Wang HW, Hu ZA, Chang YQ, Chen YL, Zhang ZY, Yang YY, Wu HY (2011) 

Preparation of reduced graphene oxide/cobalt oxide composites and their 

enhanced capacitive behaviors by homogeneous incorporation of reduced 

graphene oxide sheets in cobalt oxide matrix. Mater Chem Phys 130 (1-2):672-

679. doi:DOI 10.1016/j.matchemphys.2011.07.043 

16. Souto DE, Silva JV, Martins HR, Reis AB, Luz RC, Kubota LT, Damos FS 

(2013) Development of a label-free immunosensor based on surface plasmon 

resonance technique for the detection of anti-Leishmania infantum antibodies in 

canine serum. Biosens Bioelectron 46:22-29. doi:10.1016/j.bios.2013.01.067 



113 

 

17. Bonanni A, Esplandiu MJ, Pividori MI, Alegret S, del Valle M (2006) 

Impedimetric genosensors for the detection of DNA hybridization. Anal Bioanal 

Chem 385 (7):1195-1201. doi:10.1007/s00216-006-0558-3 

18. Oliveira-Brett AM, Piedade JAP, Silva LA, Diculescu VC (2004) Voltammetric 

determination of all DNA nucleotides. Anal Biochem 332 (2):321-329. doi:Doi 

10.1016/J.Ab.2004.06.021 

19. Balvedi RPA, Castro ACH, Madurro JM, Brito-Madurro AG (2014) Detection 

of a Specific Biomarker for Epstein-Barr Virus Using a Polymer-Based 

Genosensor. Int J Mol Sci 15 (5):9051-9066. doi:10.3390/ijms15059051 

20. Minasyan SH, Tavadyan LA, Antonyan AP, Davtyan HG, Parsadanyan MA, 

Vardevanyan PO (2006) Differential pulse voltammetric studies of ethidium 

bromide binding to DNA. Bioelectrochemistry 68 (1):48-55. 

doi:10.1016/j.bioelechem.2005.03.006 

21. Stenberg EP, B.; Roos, H.; Urbaniczky, C. (1991) Quantitative Determination 

of Surface Concentration of Protein with Surface Plasmon Resonance Using 

Radiolabeled Proteins. J Colloid Interface Sci 143 (2):513-526 

22. Chen W-W, Guo Y-M, Zheng W-S, Xianyu Y-L, Wang Z, Jiang X-Y (2014) 

Recent Progress of Colorimetric Assays Based on Gold Nanoparticles for 

Biomolecules. Chinese J Anal Chem 42 (3):307-314. doi:10.1016/s1872-

2040(13)60714-8 

23. Agasti SS, Rana S, Park MH, Kim CK, You CC, Rotello VM (2010) 

Nanoparticles for detection and diagnosis. Adv Drug Deliv Rev 62 (3):316-328. 

doi:10.1016/j.addr.2009.11.004 

24. Cordeiro M, Ferreira Carlos F, Pedrosa P, Lopez A, Baptista PV (2016) Gold 

Nanoparticles for Diagnostics: Advances towards Points of Care. Diagnostics 6 

(4). doi:10.3390/diagnostics6040043 

25. Oliveira AAS, Costa DAS, Teixeira IF, Moura FCC (2015) Gold nanoparticles 

supported on modified red mud for biphasic oxidation of sulfur compounds: A 

synergistic effect. Appl Catal B 162:475-482. doi:10.1016/j.apcatb.2014.07.003 

 



114 

 

Serological electrodetection of rheumatoid arthritis using mimetic peptide 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Danielle Alves de Oliveiraa, Vinícius de Rezende Rodovalhoa, José Manuel 

Rodrigueiro Flauzinoa, Heliane Souza da Silvaa, Galber Rodrigues Araujoa, 

Emília Rezende Vazc, Carlos Ueira Vieiraa, João Marcos Madurrob, Ana Graci 

Brito Madurroa  

 

 

 

 

 

 

a. Institute of Genetics and Biochemistry, Federal University of Uberlândia, 

Uberlândia, Brazil 

b. Institute of Chemistry, Federal University of Uberlândia, Uberlândia, Brazil 

 

 

 

 

 

 

 

*Author to whom correspondence should be addressed. Tel. +55 34 32182203; 

Fax: +55 3432182203; E-mail: agbrito@iqufu.ufu.br 

 

 



115 

 

Abstract  

 

This paper reports a new approach for detection of rheumatoid arthritis in serum 

samples based on graphite electrode modified with poly(3-hydroxybenzoic acid) 

and a mimetic peptide (M-12), through recognition of the specific antibody anti-

CA3, monitoring the peak of the potassium ferrocyanide oxidation by differential 

pulse voltammetry. This approach allowed the distinction between positive and 

negative samples for rheumatoid arthritis, since it showed an expressive 

decrease in the current signal, about 2.2 times, when compared by negative 

serum. Analysis by SEM and AFM of the bioelectrode surface before and after 

interaction with the analyte target anti-CA3 showed significant differences in the 

topography and roughness values, in agreement with the voltammetric studies. 

The results demonstrate the proof-of-concept application of the biosensor, 

providing new approach for clinical diagnosis and point-of-care applications for 

rheumatoid arthritis monitoring. 

 

Keywords: rheumatoid arthritis; bioelectrode; graphite electrodes; poly(3-

hydroxybenzoic acid), mimetic peptide. 

 

1. Introduction 

 

Rheumatoid arthritis (RA) is the most common inflammatory autoimmune 

disease, which affects 0.8 % of the adult population worldwide [1]. Is a chronic 

disease, progressive and can be asymptomatic for long periods. 

RA diagnosis manly requires serological tests, like detection of the 

rheumatoid factor (RF) and anti-citrullinated peptide antibodies (ACPAs) by 

enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) [2, 3]. This technique requires 

trained personnel, expensive reagents and proper laboratory structure, thus the 

development of new detection devices is required to facilitate RA diagnosis [4].  

Biosensors are great alternatives to the current methods because they can be 

used as point of care diagnostic devices, not requiring professional handling, 

presenting a rapid response, being miniaturized, portable and cheap [5]. 

However, the selection of a specific biological recognition element for the 

detection of the biomarker in the sample is essential [6]. Recently new targets for 
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RA detection are being developed [7-9] as alternatives to classic biomarkers, 

aiming to increase the specificity of diagnosis. Peptides that mimic epitopes of 

biomarkers are of great interest for use in biosensors, since they are more stable 

and easier to synthesize than larger biomolecules, presenting great affinity for 

their immunogenic ligand [10, 11]. M-12 peptide, which mimics the enzyme 

carbonic anhydrase III (CAIII), has been employed to diagnosis RA with 

sensitivity and specificity, being able to discriminate RA patients, ankylosing 

spondylitis and systemic lupus erythematosus with high accuracy through ELISA 

[12]. Thus, the immobilization of M-12 peptide on an electrode to construct an 

analytical device has a great potential.  

Materials commonly used in the construction of bioelectrodes include gold, 

platinum, diamond doped with boron and carbon [13]. The latter, specifically 

graphite electrodes, have advantages such as low cost, versatility and wide range 

of work [14], and can be modified with polymer films to increase its reproducibility, 

redox interactions and the immobilization of biomolecules [15, 16]. Some 

monomers can be electropolymerized directly over the electrode surface, 

generating conducting polymers that optimize the electrochemical detection of 

analytes [17, 18]. Isomers of hydroxybenzoic acid, highlighting the 3- 

hydroxybenzoic acid (3-HBA), are used in the development of polymeric films for 

the modification of electrodes due to the presence of functional groups (carboxylic 

acid and hydroxyl) which are liable to undergo electropolymerization and can 

interact with biomolecules [19]. To detect the interaction between the immobilized 

biomolecule and the analyte, external redox molecules can be used, such as the 

ferrocyanide, which has a well defined oxidation peak and can discriminate 

different layers or samples on the electrode surface [20] 

In this work, we report a original bioelectrode constructed on graphite 

electrode modified with poly(3-hydroxybenzoic acid) sensitized with a M-12 

mimetic peptide for rheumatoid arthritis diagnosis to monitoring the interaction 

between M-12 peptide: antiCA-3, in real sample. 

 

2. Experimental 

 

2.1. Chemicals and Materials 
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All reagents were of analytical grade and were used as received, without 

further purification, including 3-hydroxybenzoic acid (3-HBA Sigma-Aldrich, 

99%), perchloric acid (HClO4 37%, Merck), potassium chloride (KCl 99%, Neon), 

potassium ferricyanide (K3Fe(CN)6].3H2O 99%, Vetec), potassium ferrocyanide 

(K4[Fe(CN)6] 99%, Reagan), dibasic sodium phosphate (Na2HPO4 99%, Synth), 

monobasic sodium phosphate (NaH2PO4 99%, Synth). All solutions used in 

electrochemical analysis were bubbled with nitrogen gas. Deionized water 

(Millipore Milli-Q system, conductivity 0.06 µS) was used for all solutions. M-12 

peptide was synthetized by GenScript (sequence CNVNSKSPVERITGGGS, with 

a C-Terminal amidation and BSA conjugation on cysteine). Serum samples were 

obtained in the Clinics Hospital of the Federal University of Uberlândia. A pool 

from eight patients with rheumatoid arthritis was used as positive sample, and 

one health individual sample as negative control. The use of samples was 

approved by the Ethics Committee for Research with Human Beings of the 

Federal University of Uberlândia, Minas Gerais, Brazil (CEP-UFU, number 

685/09).  

 

2.2. Apparatus 

 

Electrochemical measurements were performed in a three-compartment cell 

using a CH Instruments model 760C potenciostat. A 6 mm diameter graphite disk, 

prepared from a graphite rod (99.9 %, Alfa Aesar) was used as working electrode. 

A Platinum plate (2 cm2) was used as counter electrode. All potentials were 

referred to a silver/silver chloride reference electrode (Ag/AgCl, KCl 3.0 mol.L-1). 

Prior to electropolymerization, the graphite surface was mechanically polished 

with an alumina slurry (0.3 µm diameter), ultra-sonicated, washed with distilled 

water, and dried with nitrogen gas. The AFM images were obtained in a Shimatzu 

microscope model SPM-9600, in the non-contact mode. SEM images were 

generated in a Zeiss microscope model EVO-MA10. Prior to the obtaining of the 

SEM images, the modified electrodes were metalized with gold in a Leica sputter 

model EM-SDC050.  

 

2.3. Electropolymerization of the 3-HBA 
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The polymerization of the 3-HBA monomer was conducted on graphite 

electrodes (GE) by cyclic voltammetry (10 scans, 0.0 and +1.2 V, 50 mV s-1), from 

a 3-HBA solution (2.5 mmol.L-1) prepared in HClO4 (0.5 mol.L−1) at room 

temperature (25 ± 1ºC).  

After the electropolymerization, the modified electrode was submitted to four 

potential scans in HClO4 (0.5 mol.L−1) solution to remove residual monomer and 

obtain the electrochemical profile of the modified electrode. 

 

2.4. Probe immobilization (M-12) and detection of the analyte in serum  

 

The probe immobilization (M-12) and detection of the analyte in serum sample 

was carried out of according with Fig 1.  

 

<Fig. 1> 

 

M-12 peptide solution (1 mg.mL-1, 15 µL) in phosphate buffer (0.1 mol.L-1, pH 

7.4) was applied onto the modified electrode surface and maintained in room 

temperature for 30 minutes. Next, 10 µL of diluted serum sample (1:10 in 

phosphate buffer 0.1 mol.L-1, pH 7.4,) was applied onto the bioelectrode (poly 3-

HBA/M12) and left in room temperature for 30 minutes. After each step, the 

electrode surface was rinsed three times with 50 µL of phosphate buffer (0.1 

mol.L-1, pH 7.4) and submitted to a differential pulse voltammetry in a potassium 

ferrocyanide/ferricyanide solution (5.0 mmol.L-1, prepared in KCl 0.1 mol.L-1 

solution) at 40 mV.s-1 between -0.1 V and +0.6 V. This redox pair 

[Fe(CN)6]4−/[Fe(CN)6]3− was used to evaluate the interaction between the probe 

(M-12 peptide) and the target (Anti-CA3 in serum sample), as well as electrode 

modification with poly(3-HBA) and probe immobilization.   

 

3. Results and Discussion 

 

3.1. Electrochemical deposition of poly(3-HBA) 

The hydroxybenzoic acid electropolymerization was carried out through 

potential scanning (Fig. 2A). The electrochemical characterization was carried 

out in HClO4 solution (Fig. 2B). 
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<Fig. 2A and 2B> 

Figure 2A shows the cyclic voltammetric behavior of 3-HBA in the graphite 

electrode.  

The current peak at +1.11 V was attributed to the monomer oxidation, which 

decreased along the potential scans. After the first cycle, a gradual increase in 

the current between +0.3 V and +0.9 V can be observed due the coverage of the 

electrode with an electroactive material. This modification was confirmed in 

HClO4 solution (Fig. 2B), in which there is an increase in the current response 

after the electrode modification with poly(3-HBA). 

 

3.2. Morphological Analysis 

 

AFM and SEM images were obtained to confirm the electrode modification, 

probe immobilization (M-12) and interaction with the target (antiCA-3), Fig 3. 

  

<Fig. 3> 

 

It was observed a in the surfaces after each modification step. The graphite 

electrode modified with poly(3-HBA) has a irregular aspect (Fig. 3a), however 

when M-12 probe is applied (Fig. 3b), the surface becomes smoother than the 

modified graphite electrode, by fact that the peptide fills the valleys of the graphite 

electrode. The interaction poly(3-HBA)/M-12/negative sample (Fig. 3c), does not 

cause significant change in surface. Nevertheless, in the presence of the positive 

sample, poly(3-HBA)/M-12/anti-CA3 (Fig. 3d), agglomerates in the form of sticks 

can be observed, suggesting that  components of the serum are adsorbed in the 

electrode surface due attachment of antibody molecules (anti-CA3) onto the 

immunosensor surface for the serum of RA patients. 

These results indicate that the M-12 probe was successfully incorporated 

on the modified surface, and that the bioelectrode discriminates negative and 

positive serum, in accordance with the voltammetric studies indicated in the Fig 

4. 

Corroborating with the SEM images, analysis by AFM shows an increase 

in the roughness values of the electrode surface when the positive sample is 

applied. The images of poly(3-HBA)/M-12/negative serum and poly(3-HBA)/M-
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12/positive serum present roughness values of 32 nm  0,38 nm and 46 nm 0.3 

nm, respectively. This increase can be attributed to the immunocomplex 

formation between the antibody and the M-12 peptide [21].  

 

3.3. Application for biological samples 

 

The applicability for real sample analysis was carried out using a pool from 

eight patients with rheumatoid arthritis (as positive sample), and one health 

individual sample (as negative control), using the Fe(CN)63−/Fe(CN)64− redox 

pair as mediator (Fig 4). 

 

<Fig 4> 

 

The current signal value of the bioelectrode (poly 3-HBA/M-12, Fig 4b) 

increased 1.2 times when compared with the (poly 3-HBA, Fig 4a), suggesting 

that the probe is positively charged, thus attracting ferrocyanide ions closer to the 

electrode surface and thereby increasing the electron transfer. The interaction 

between bioelectrode:negative serum (Fig 4c) results in a slight increase in the 

peak current value. However, interaction bioelectrode:positive serum (Fig 3d) 

shows an expressive decrease in the current signal, about 2.2 times when 

compared by negative serum. This decrease can be due by steric hindrance 

when the anti-CA3 antibody interacts with the M-12 peptide captured onto the 

surface, decreasing the electron transfer to the electrode surface. This behavior 

was observed in the literature [22].  

In addition, some negatively charged amino acids, in pH 7.4 value, such as 

aspartate and glutamate, which are likely to be included in the antibody primary 

sequence, can repel the ferrocyanate ion, reducing the oxidation current [10]. It 

was observed that both serum samples there was a shift to more cathodic 

potentials (ΔE = 0.1 V). This can be due the fact that the serum is a complex fluid 

in which there are different electroactive species that can act as oxidant agents, 

facilitating ferrocyanide oxidation. 

 

4. Conclusion 



121 

 

 

The immobilization of M-12 peptide onto modified electrode with poly(3-

HBA) and the bio-recognition between M-12 probe and anti-CA3 antibody 

(analyte) in positive serum for rheumatoid arthritis were possible using 

differential pulse voltammetry. 

The bioelectrode was able to discriminate serum samples of rheumatoid 

arthritis patients and healthy individuals by the considerable decrease in the 

current signal value of ferrocyanide oxidation. However, the interaction 

bioelectrode:positive serum shows an expressive decrease in the current 

signal, about 2.2 times when compared by negative serum. Morphological 

analysis, by SEM and AFM, supports the electrochemical results.  

This research suggests that a simple dispositive presents great potential 

for the molecular diagnosis of rheumatoid arthritis. 
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Figure Captions 

 

Figure 1. Schematic diagram illustrating the steps for construction of 

bioelectrode. Graphite electrode (A), graphite electrode/poly (3-HBA) (B), M-12 

probe immobilization and BSA- blocking (C), biorecognition between M-12 

peptide and  anti-CA3 (D), addition of the redox probe, [Fe(CN)6]4− (E), 

electrochemical transduction (F). 

 

Figure 2. (A) Cyclic voltammogram of the graphite electrode in a 3-HBA solution 

(2.5 mmol.L-1), 10 cycles. (B) Cyclic voltammograms obtained before (a) and after 

(b) electropolymerization. Supporting electrolyte: 0.5 mol.L-1 HClO4, 50 mV s-1. 

The arrows show successive scans. 
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Figure 3. SEM microscopy images of the electrodes. Magnification: 50.000X, 

voltage: 10kV, scale 1µm. graphite electrode/poly(3-HBA) (A), graphite 

electrode/poly(3-HBA)/M-12 (B), graphite electrode/poly(3-HBA)/M-12/negative 

serum (C), graphite electrode/poly(3-HBA)/M-12/positive serum (D). 

 

Figure 4. (A) Differential pulse voltammograms (baseline-corrected) of the 

electrodes in potassium ferrocyanide/ferricyanide solution (5.0 mmol.L-1, 

prepared in a KCl 0.1 mol.L-1 solution); v = 40 mV.s-1. Poly(3-HBA) (a), M-12 

probe (b), negative serum (c), positive serum (d). (B) Bar chart of the current 

value of the [Fe(CN)6]4− oxidation process.  
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