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Abstract 
Biomedicine research is directing its effort to achieve fast, simple, point–of–care 

analytical devices for disease diagnostic. Label-free electrochemical biosensors based 

on electrochemical impedance spectroscopy (EIS) are an interesting tool for this 

purpose. For analytical objective, EIS is more sensitive than other electrochemical 

techniques, such as amperometric, potentiometric or voltammetry. EIS measures the 

complex resistance of the system. In faradaic EIS system, variations on the electrode 

surface are monitored by the charge transfer resistance (Rct), so correlations between the 

variation in Rct value and the concentration of a specific target could be made. Thus, 

EIS is a widely used technique for biosensing. Here, an EIS based system for the 

detection of the protein interleukin-6 (IL-6) was proposed. The working electrode was 

modified with a self-assembled monolayer (SAM) of alkanethiols, in which the 

biological receptor (Ab IL-6) was covalently immobilized. During the development of 

the system experimental problems compromised the analytical response. It was analysed 

every step of the biosensor construction. It was concluded that defects or pinholes on  

the SAM were the responsible for the absence of response, since EIS is a technique 

based on charge transfer and the presence of pinholes on the self-assembled monolayer 

could allow to free ionic and/or electronic migration. Because of this, it was proposed a 

second system for IL-6 detection based on electrochemical capacitance spectroscopy 

(ECS) and using a redox peptide SAM. Again, the sensitive of the system was not high 

enough to the protein detection. According to previous work published by our group, it 

was possible to correlate the sensitivity of the system with the molecular weight of the 

biological receptor and the specific target. It was shown that systems with bigger 

specific target and similar receptors resulted in more sensitive devices. Moreover, it was 

observed that system with small receptors and bigger targets showed higher sensitivity. 

IL-6 is a 26 kDa protein and is the smaller protein tested in an ECS based system by our 

group, and the biological receptor of the system was an antibody (150 kDa), 5.8 times 

higher than the biological receptor. Thus, the absence of response of the ECS system 

was attributed to the small molecular weight of the IL-6 protein and the high difference 

in weight between the biological receptor and the target. 

At the same time, it was performed a preliminary electrochemical study of a system 

with a redox probe confined on the electrode surface and a second one in solution. The 

objective was study the signal amplifier behaviour observed when two redox probes are 



involved on the system and understand the electrochemical process. It was observed the 

variation from a capacitive-based system, with the confined redox probe, to an 

impedance one, when the redox probe in solution was present. The presence of two 

redox probes decreased the redox capacitance of the electroactive film and the 

resonance resistance of the electrons between the electrode surface and the film; 

moreover, increased the energy of the system and the frequency of relaxation, due to the 

increase of the electron diffusion with the solution. 



Resumo 
A pesquisa em biomedicina está direcionando seus esforços para conseguir desenvolver 

dispositivos analíticos rápidos, simples e point-of-care para o diagnóstico de doenças. 

Os biossensores eletroquímicos label-free baseados na espectroscopia de impedância 

eletroquímica (EIE) são uma ferramenta interessante para este fim. EIE é uma técnica 

mais sensível do que outras técnicas eletroquímicas, como as amperométricas, 

potenciometricas ou voltamétricas. Em um sistema EIE com configuração faradaica, as 

variações na superfície do eletrodo são monitoradas, geralmente, pela resistência de 

transferência de carga (Rct) e pode-se correlacionar as variações no valor do Rct com a 

concentração do analito específico. Assim, EIE é uma técnica muito usada para 

biossensoriamento. Neste trabalho foi proposto um sistema baseado em EIE para a 

detecção da proteína interleukina-6 (IL-6). O eletrodo de trabalho foi modificado com 

uma monocamada auto-organizada (SAM) de alcanotióis. Nela é imobilizado 

covalentemente o receptor biológico (Ab IL-6). Durante o desenvolvimento do trabalho, 

foram enfrentados alguns problemas experimentais que comprometeram a resposta 

analítica do sistema. Para encontrar a causa da falta de resposta, foi analisado cada etapa 

de construção do biossensor. Após esses estudos foi concluído que as razões da ausência 

de resposta eram os defeitos ou pinholes presentes na SAM, devido ao fato de que EIE é 

uma técnica baseada na transferência de carga e a presença de defeitos na monocamada 

pode facilitar a migração iônica e/ou eletrônica. Para resolver isso, foi proposto um 

segundo sistema para a detecção da proteína IL-6 baseado na ECE (espectroscopia de 

capacitância eletroquímica), usando uma monocamada auto-organizada formada por um 

peptídeo redox. De novo, a sensibilidade do sistema não foi suficiente para a detecção 

da proteína. De acordo com trabalhos publicados previamente pelo nosso grupo de 

pesquisa, foi possível estabelecer uma correlação entre a sensibilidade do sistema e o 

peso molecular do antígeno e do receptor biológico. Assim, foi observado que sistemas 

similares mostram maior sensibilidade quanto maior é o analito. Da mesma forma, foi 

observado que sistemas com receptores biológicos pequenos e analitos maiores mostram 

maior sensibilidade. Essas duas afirmações podem ter afetado a sensibilidade do sistema 

proposto, pois a proteína IL-6 é uma proteína de 26 kDa e é a menor proteína já testada 

pelo nosso grupo em um sistema ECE e o receptor biológico foi um anticorpo de 150 

kDa, 5,8 vezes maior do que o analito. Paralelamente, foi realizado um estudo 

eletroquímico preliminar de um sistema com duas sondas redox, em solução e confinada 



na superfície. O objetivo foi estudar o fenômeno de amplificação de sinal observado 

quando ambas as sondas redox formam parte do sistema e entender o processo 

eletroquímico. Foi observada uma transformação de um sistema capacitivo, quando só a 

sonda redox confinada na superfície está presente para um sistema impedimétrico, 

quando a sonda redox em solução participa no processo. A presença das duas sondas 

redox diminuiu a capacitância redox da monocamada eletroativa e a resistência de 

ressonância e aumentou a energia do sistema e a frequência de relaxação, devido a que 

foi favorecido a difusão dos elétrons com a solução. 



Resumo espandido 
Nos últimos anos, o desenvolvimento de metodologias analíticas rápidas e simples para 

o diagnóstico de doenças tem sido o principal desafio da pesquisa em diagnóstico 

clínico. Com este objetivo estão sendo usadas duas principais abordagens. Uma delas é 

baseada no estudo das doenças. As ciências ômicas (genômica, transcriptômica, 

proteômica ou metabolômica) são uma ferramenta muito utilizada, pois permitem 

realizar estudos de screening, diagnóstico, prognóstico, para o estudo da etiologia de 

diferentes doenças e para o descobrimento de biomarcadores específicos de uma doença 

(HORGAN; KENNY, 2011). A segunda abordagem consiste no desenvolvimento de 

dispositivos analíticos portáteis, fáceis de usar e rápidos que permitam detectar os 

biomarcadores específicos de uma doença. Esses dispositivos são conhecidos como 

biossensores. Segundo a IUPAC (MACNAUGHT; WILKINSON, 1997), um biossensor 

é um instrumento integrado capaz de fornecer uma informação específica quantitativa 

ou semiquantitativa, usando um elemento de reconhecimento biológico (receptor 

químico) que está em contato direto com o elemento de transdução. 

Dentre todos os tipos de biossensores, aqueles baseados em transdutores eletroquímicos 

têm sido muito utilizados devido ao baixo custo, à facilidade de uso e a possibilidade de 

produzir dispositivos pequenos, gerando dispositivos portáteis. Em geral, a configuração 

dos sistemas eletroquímicos consiste em três eletrodos: o eletrodo de trabalho, em que 

na sua superfície é imobilizado o receptor biológico; o eletrodo de referência; e o contra 

eletrodo. Os biossensores eletroquímicos são divididos em função de como é gerado o 

sinal elétrico. Assim, existem, entre outros, biossensores potenciométricos, que medem 

variações no potencial de circuito aberto do sistema; biossensores amperométricos, que 

medem mudanças na corrente do sistema devido à oxidação ou redução de espécies 

eletroativas na superfície do eletrodo; e biossensores impedimétricos, que medem as 

mudanças na impedância complexa do sistema (HAMMOND et al., 2016). Desses três, 

os biossensores impedimétricos podem ser usados em configurações label-free e 

apresentar elevada sensibilidade e baixo custo. Eles são baseados na espectroscopia de 

impedância eletroquímica (EIE) para monitorar as modificações na superfície do 

eletrodo de trabalho. É uma técnica usada desde o final dos anos 70, entretanto somente 

após os anos 2000 foi descoberto o seu potencial como técnica de diagnóstico. 



A espectroscopia de impedância mede a resistência elétrica complexa (impedância) da 

interfase eletrodo-solução, aplicando uma pequena perturbação no potencial a certa 

frequência e medindo a corrente resultante. O processo é modelado pelo circuito elétrico 

equivalente de Randles-Ershler. Geralmente, cada modificação do eletrodo de trabalho 

vai ser monitorada pelo valor do elemento Rct (resistência de transferência de carga) do 

circuito (DANIELS; POURMAND, 2007; HAMMOND et al., 2016; LISDAT; 

SCHÄFER, 2008; SANTOS; DAVIS; BUENO, 2014). A EIE é uma técnica muito 

usada devido a sua sensibilidade. Porém, alguns problemas experimentais que podem 

comprometer os resultados obtidos têm sido reportados. Bogomolova, et al. (2009) 

mostraram que a elevada sensibilidade da técnica em sistemas analíticos pode levar a 

inespecificidade e falsos positivos. Vogt, et al. (2016) reportaram o efeito destrutivo da 

solução de ferri/ferrocianeto sobre a superfície de ouro depois das medidas e afirmaram 

que isto poderia comprometer a reprodutibilidade do sistema. Outro elemento 

importante dos biossensores impedimétricos são as monocamadas auto-montadas ou 

self-assembled monolayers (SAMs),usadas para modificar a superfície do transdutor. As 

SAMs foram descobertas por Nuzzo e Allara (1983) e consistem em uma camada 

ordenada de moléculas organizadas de forma espontânea sobre uma superfície sólida, 

devido às forças intermoleculares (ULMAN, 1996; VERICAT; VELA; 

SALVAREZZA, 2005). Uma configuração muito usada em sistemas baseados em EIE é 

a superfície de ouro funcionalizada com moléculas de alcanotióis. Para conseguir uma 

boa organização sem defeitos as moléculas precisam de 12-16 horas, devem apresentar 

uma elevada pureza, a superfície deve ser o mais lisa possível e ter o comprimento certo 

(SIGMA-ALDRICH, 2006). Em sistemas baseados em transferência de carga, como em 

biossensores impedimétricos, é importante conseguir um bom recobrimento da 

superfície. Uma monocamada com defeitos ou pinholes permitiria a livre migração 

iônica e eletrônica, não teria o efeito de impedância e a sensibilidade e resposta analítica 

do sistema se perderia (BOUBOUR; LENNOX, 2000; LEE; LENNOX, 2007). 

A capacitância derivada da impedância eletroquímica ou a espectroscopia de 

capacitância eletroquímica (ECE) pode ser a solução para os problemas experimentais 

dos sistemas baseados em EIE. ECE mede a capacitância interfacial da monocamada 

dielétrica do eletrodo e é obtida pela conversão da função da impedância complexa, Z*, 

em capacitância complexa, C*, seguindo a equação (1), onde ω é a frequência angular e 

i é √ (ORAZEM; TRIBOLLET, 2008). 
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A capacitância eletroquímica ( ̅) é o equivalente em escala nano da  capacitância 

química ( ), quando o eletrodo está imerso em uma solução, como acontece nas medidas  

de  EIS.    ̅   é  resultado  da  combinação  da  capacitância  iônica  (Ci)    e  da 

capacitância quântica (Cq). A capacitância iônica ou capacitância da dupla camada (Cdl) 

é a capacitância resultante da camada iônica gerada sobre a superfície do eletrodo. 

Comparando com um capacitor clássico, a superfície do eletrodo seria uma das placas 

metálicas e a camada iônica a outra, separadas por nm. Em uma situação não faradaica 

ou  faradaica  com  a  sonda  redox  em  solução  (ex.  ferroceno),    ̅  é  dominada  pela  Ci. 

Quando a sonda redox está confinada na superfície do eletrodo, no potencial formal da 

monocamada eletroativa,  Cq  apresenta  maior  contribuição  na    ̅  do  que  a  Ci,  pois Cq 

depende da densidade de estados da sonda redox da monocamada e da superfície 

metálica do eletrodo. Em biossensoriamento, as modificações da superfície do eletrodo 

vão mudar a densidade de estados (Γ) da sonda redox e por tanto a capacitância 

quântica, enquanto a capacitância iônica (monitorada no potencial redox-out) é quase 

constante (LEHR et al., 2017). As modificações do sistema vão se monitorar usando a 

capacitância redox (Cr), seguindo a equação (2), onde e é a carga elementar, Γ é a 

densidade de estados, kB é a constante de Boltzmann, T é a temperatura absoluta e f é a 

função de Fermi-Dirac. 
 
 
 

    
        (          ) (2) 

     
 
 
 

Nesse trabalho apresenta-se uma análise crítica de um sistema baseado em EIE. Os 

problemas experimentais observados durante o desenvolvimento do biossensor foram 

estudados e analisados com diferentes técnicas para conhecer a causa dos problemas. Os 

resultados foram comparados com a abordagem baseada em ECE, usando uma 

monocamada eletroativa de peptídeo. Como prova de conceito, ambos os sistemas 

foram desenhados para a detecção da proteína interleucina-6 (IL-6). IL-6 é uma 



glicoproteína de 26 kDa, que tem um importante papel no processo imune e está 

envolvida em funções homeostáticas e neuroendócrinas (BARTON, 1997). 

Para a construção dos biossensores foi realizado um pré-tratamento da superfície dos 

eletrodos de ouro. Esse processo consistiu em um polimento mecânico com alumina (1 

µm, 0,3 µm e 0,05 µm), voltametria de redissolução em NaOH 0,5 M (100 ciclos desde 

-1,7 V a -0,7 V a uma velocidade de 100 mV/s) e polimento eletroquímico realizando 

uma voltametria em H2SO4 0,5 M a 80°C (25 ciclos desde -0,2 V a 1,5 V a uma 

velocidade de 100 mV/s). Os eletrodos limpos foram imersos na solução de 

monocamada durante 16 horas, sendo MUA + 6-COH 1 mM [1:20] em etanol para os 

experimentos de EIE e peptídeo redox 2 mM em acetonitrila-agua (1:1 (v/v)) para os 

experimentos de ECE. Após a formação da monocamada, a SAM foi ativada por 30 

minutos com uma solução de EDC 0,4 M e NHS 0,1 M (1:1 (v/v)) para a imobilização 

do anticorpo. A solução de Ab 1 µM foi preparada em PB pH 7,4 e incubada durante 1 

hora. Depois, os grupos não ocupados pelo anticorpo foram bloqueados com BSA 0,1% 

em PB pH 7,4 durante 30 minutos. A estabilidade do sistema foi testada realizando 

imersões por 30 minutos em PB pH 7.4. Cada etapa foi caraterizada realizando medidas 

de CV e EIE. Após a estabilização do sistema foi feito um controle negativo com 

fetuina (concentração similar à maior concentração de analito usada), e as incubações 

com o target específico. As soluções de proteína foram preparadas em PB pH 7,4 e 

incubadas durante 30 minutos. Depois foram feitas as medidas de EIE. 

Parte experimental configuração EIE O sistema EIE foi otimizado em termos de 

estabilidade e reprodutibilidade. Porém, não foi obtida uma resposta analítica para 

nenhuma das proteínas testadas (IL-6, CRP, CEA e HER2). Cada etapa envolvida na 

obtenção da resposta analítica foi estudada. A atividade analito-anticorpo das proteínas 

testadas no sistema EIE foi estudada por ELISA. Todos eles mostraram atividade, 

inclusive nas concentrações usadas no EIE. A imobilização do anticorpo foi verificada 

por QCM. Após a ativação da SAM, 4,3 · 1012 as moléculas de anticorpo imobilizaram. 

O anticorpo foi orientado modificando o protocolo, imobilizando a proteína A antes da 

imobilização do anticorpo e, mesmo assim, não foi obtida uma resposta analítica. Por 

último foi estudado o efeito da espessura da monocamada na sensibilidade do sistema, 

substituindo a monocamada de tióis por uma SAM de cisteína e novamente não foi 

obtida uma resposta analítica. A ultima hipótese proposta foi a presença de pinholes na 

monocamada. O estudo dos defeitos da monocamada foi feito usando o protocolo de 



Lee e Lennox (2007) e de Boubour e Lennox (2000). Foi confirmada a presença de 

defeitos na monocamada, pela imobilização do 11-FcC e pelo ângulo de fase (φ) da 

medida não faradaica da monocamada. Esses defeitos podem ter sido os responsáveis 

pela falta de sensibilidade e de resposta analítica do sistema, pois existia livre migração 

eletrônica e iônica. Para resolver esse problema foi proposto o sistema baseado em  

ECE. 

Parte experimental configuração ECE O sistema ECE usado foi similar ao reportado 

por Piccoli, et al. (2018). Este sistema consistiu em uma monocamada auto-organizada 

de um peptídeo redox (Fc-Glu-Ala-Ala-Cys) em que foi imobilizado o anticorpo antiIL- 

6. A estabilidade obtida e os valores de Cr da SAM e de cada etapa de funcionalização 

foi muito similar aos obtidos por Piccoli, et al. (2018). O sistema apresentou uma 

variação de 0,7% entre os três brancos realizados. Porém, apesar da estabilidade, 

quando foi testado com soluções de diferentes concentrações de proteína IL-6 não foi 

obtida uma resposta analítica. A IL-6 é a menor proteína testada em um sistema baseado 

em ECE pelo nosso grupo. Comparando os resultados de trabalhos já publicados pelo 

grupo é possível correlacionar o tamanho das proteínas e a variação da resposta relativa 

por década de target (slope) das curvas analíticas obtidas para cada proteína e, por tanto 

à sensibilidade do sistema. Um dos sistemas mais usados consistiu em uma 

monocamada de 16-MHDA e 11-FcC [1:1]. Ele foi usado para detectar as proteínas 

NS1 (CECCHETTO et al., 2017), CRP e anti α-sync (FERNANDES et al., 2015), de 46 

kDa, 118 kDa e 150 kDa, respetivamente. As curvas analíticas conseguidas 

apresentaram uma slope de 14 para o sistema NS1, 30 para o sistema CRP e 84 para o 

sistema anti α-sync. A falta de resposta analítica do sistema ECE para a proteína IL-6 

pode ser devida ao peso molecular desta proteína não ser suficiente para ser detectada. 

Além disso, a sensibilidade do sistema também depende da relação do peso molecular 

entre o receptor biológico e o analito, pois sistemas formados por um receptor biológico 

menor do que o analito apresentam maior sensibilidade. No sistema do anti α-sync de 

Fernandes et al. (2015), por exemplo, o receptor foi a α-sync, um receptor celular de 

14,4 kDa foi o que apresentou maior sensibilidade. Essa relação também foi reportada 

por Piccoli, et al. (2018). Eles compararam a sensibilidade do mesmo sistema ECE 

(monocamada eletroativa de peptídeo) quando era usado um anticorpo como receptor 

biológico (150 kDa) e um aptámero de DNA. O sistema funcionalizado com o aptâmero 

mostrou uma sensibilidade quase oito vezes maior do que o sistema com anticorpo. No 



sistema para a proteína IL-6 deste trabalho, o receptor biológico foi o anti IL-6, quase 

seis vezes maior do que a proteína (26 kDa). Assim, a falta de sensibilidade do sistema 

pode ter sido influenciada pelo pequeno tamanho do analito usado e pela diferença de 

tamanho entre o receptor e o target. 

Parte experimental sistema sonda redox em solução e confinada na superfície: De 

forma paralela foi estudado o efeito da amplificação de sinal observado no experimento 

do estudo dos defeitos da SAM, nas medidas faradaicas com sonda redox em solução e 

imobilizada na superfície. Para isso, três eletrodos foram funcionalizados com o 

peptídeo redox e foram feitas as medidas de EIE em soluções de diferentes 

concentrações de [Fe(CN)6]3-/4- (0,1; 0,2; 0,3; 0,5; 1,0; 2,0 mM). Para entender o 

processo de transferência de carga, as medidas foram feitas em três potenciais 

diferentes, no potencial da monocamada eletroativa, 0,38 V; no potencial da sonda 

redox em solução, 0,22 V e no potencial de meia onda das duas sondas, 0,30 V. Foi 

analisada a variação de quatro variáveis do sistema: capacitância redox (Cr), frequência 

de relaxação (k), resistência do sistema (Rq) e o inverso da capacitância redox (1/Cr) ou 

energia do sistema (BUENO; FERNANDES; DAVIS, 2017). A presença das duas 

sondas redox aumentou a condutividade e a densidade de corrente do sistema. Também, 

aumentou a energia do sistema e a frequência de relaxação com o aumento da 

concentração da sonda redox em solução. A capacitância redox do sistema diminuiu, 

assim como a resistência. Em conclusão, foi observada a transformação de um sistema 

capacitivo (formado só pela sonda confinada na superfície do eletrodo), em um sistema 

resistivo na presença da sonda redox em solução. O aumento da condutividade e da 

densidade de corrente tem concordância com o efeito de amplificação de sinal 

observado em experimentos anteriores. Esses resultados são promissores e essa 

configuração pode ser uma boa ferramenta para sistemas muito resistivos ou com baixa 

sensibilidade. 
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1. Introduction 
 

In the last decades, the development of fast and simple analytical methods for disease 

diagnostic is one of the principal challenges for clinical research. In this direction, two 

principal approaches are being developed. One of them is based on the diseases study. Omic 

sciences (genomics, transcriptomics, proteomics or metabolomics) have transformed the way 

to study cellular and molecular systems, becoming an important tool for screening, diagnosis, 

prognosis or understanding the aetiology of the diseases. Such strategy lend to discovery 

biomarkers of the disease (HORGAN; KENNY, 2011) (“characteristic that is objectively 

measured and evaluated as an indicator of normal biological processes, pathogenic processes, 

or pharmacologic responses to a therapeutic intervention”, according to the National Institutes 

of Health Biomarkers Definitions Working Group in 1998 (ATKINSON et al., 2001)). The 

second approach is the development of portable, nice handle and rapid analytical devices 

suitable for biomarker detection in the field. These devices, called biosensors, are a self- 

contained integrated which are capable of providing specific quantitative or semiquantitative 

analytical information using a biological recognition element (biochemical receptor) which is 

in direct spatial contact with a transduction element, according to IUPAC (MACNAUGHT; 

WILKINSON, 1997) (Figure 1). 
 

Figure 1 - Biosensor design scheme. 

Source: Author 
 

Among different biosensors, those based on electrochemical transducers (the biorecognition 

generates an electrical signal) are widely used, because they are low-cost and easy-to-use; and 

they can be miniaturized and portable, essential characteristics of biosensors. In general, those 

biosensors are constituted by a three-electrode system: a working or sensing electrode, whose 
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surfaces is modified with the bioreceptor; a reference electrode; and a counter electrode 

(HAMMOND et al., 2016). Electrochemical biosensor are divided according to how is 

generated the electrical signal. Some examples are potentiometric, amperometric or 

impedimetric. 

Potentiometric biosensors usually measure variations in the open circuit potential of the 

system. The first potentiometric biosensor was described in 1969 by Guilbault and Montalvo 

(1969). It was an enzyme biosensor for the detection of urea in body fluids. It was based on 

the immobilization of the enzyme urease on an ammonia electrode. In the presence of urea, 

the enzyme catalysed its decomposition to ammonium ion, detectable by the ammonia 

electrode. Although potentiometric is an inexpensive, well-known technique, it shows worse 

analytical characteristics than using an amperometric transducer (KONCKI, 2007). 

Amperometric biosersors measure changes in current due to the oxidation or reduction of 

species on the electrode surface. Clark and Lyons (1962) developed the first amperometric- 

enzyme biosensor for glucose determination. Since then, numerous strategies have been 

published, most of them label-based. For analytical purpose, both methodologies require a  

tag, as a secondary antibody, an enzyme or a redox label (SANTOS; DAVIS; BUENO, 2014). 

Label-based configurations show disadvantages comparing with label-free techniques, since 

they need additional steps due to the process of labelling, so they are more laborious and time- 

consuming strategies. Label-free configurations bypass the label step, reduces the 

experimental time required and determine interactions in real-time (RAY; MEHTA; 

SRIVASTAVA, 2010). Potentiometric and amperometric transducers do not present the 

selectivity and sensitivity required by a label-free system. On the other hand, impedimetric 

biosensors have the potential for a label-free detection with highly sensitivity and low cost. 

1.1. Electrochemical impedance spectroscopy (EIS) 
 
It measures the system complex impedance (Z*) in every electrode surface modification. 

These biosensors use electrochemical impedance spectroscopy (EIS) to monitor each 

immobilization event on the electrode surface. This technique has been used since late 1970s 

in corrosion studies, battery construction and in studies about charge transport across 

membranes. Its potential in diagnostics was discovered in the 2000s (DANIELS; 

POURMAND,  2007;  LISDAT;  SCHÄFER,  2008;  ORAZEM;  TRIBOLLET,  2008). Since 

then, more than 2000 works have been published, according with Pubmed. Most of them are 

based on a faradaic configuration with redox probe in solution (Figure 2A). EIS measures the 

complex  electrical  resistance  (impedance)  of the  electrode-solution  interface by applying a 
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small sinusoidal voltage at certain (and controllably varied) frequency and measuring the 

resulting current. Figure 2B shows the typical Nyquist impedance plot obtained. The process 

can be modeled by the Randles-Ershler electrical equivalent circuit (Figure 2C) and the Rct 

element (charge transfer resistance) is used for monitor the surface modifications, since each 

variation of the surface changes the electron transfer process between the redox probe in 

solution and the electrode surface. Thus, Rct value changes proportionally to the target 

concentration, achieving a high sensitivity (it have been reported limit of detection (LOD) in 

order of pg mL-1) (BAHADIR; SEZGINTÜRK, 2016; SANTOS; DAVIS; BUENO, 2014). 
 

Figure 2 – Electrochemical impedance spectroscopy faradaic configuration characteristics. A) Representation of 

the alkanethiol SAM deposited on the gold electrode surface and the electron transfer between the solution and 

the electrode surface; B) Nyquist impedance plot; C) Equivalent circuit capable of modeling impedimetric 

biosensor data; where Rs is the solution resistant; Cm is the monolayer capacitance; Rt the film resistance; Ct the 

film capacitance; Rct is the redox charge transfer resistant; and Zw is the Warburg element. The region inside the 

dashed line corresponds with the non-faradaic system and the continuous line region with the faradaic. 

Source: Author 
 

In our group, some work have been published showing the potential of EIS in biosensing 

(CECCHETTO et al., 2015; FERNANDES et al., 2014) Both consisted in an immunosensor 

(antibody as a bioreceptor), faradaic system with redox probe (potassium ferri/ferrocyanide) 

in solution. Cecchetto, et al. (2015) developed a system based in an alkanethiol SAM for NS1 

detection. They achieved a sensitivity of 14.1 percentage of variation per decade of protein 

(LOD of 3 ng mL-1). Fernandes, et al. (FERNANDES et al., 2014) reported an EIS system for 
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the detection of the protein CRP, achieving a limit of detection (LOD) of 0.264 nmol L-1. 

Although EIS has been proved to be an interesting technique for biosensing, it shows some 

experimental problems, as it is presented in this report. Sensitivity is the principal reason that 

makes EIS so popular. However, it can be a drawback, as was reported by Bogomolova et al. 

(2009) high sensitivity can be correlated with unspecific or false positive response. They 

described some factors that can change impedance without specific receptor – target 

interaction, such as initial electrode contamination (non-cleaned surface), repetitive EIS or 

CV measurements or immersions in the measurements buffer between measurements. 

Another drawback of the faradaic EIS system is the surface destruction by the [Fe(CN)6]3-/4- 

solution. Vogt et al. (2016) reported that measurements in ferri/ferrocyanide solution damage 

the electrode surface by the free CN- ions. Thus, after each measurement the surface changes 

and reproducible EIS measurements are not possible, even at the bare gold. This would be in 

agreement with the Bogomolova et al. observations. Notice that it was difficult to find 

references at the literature about the experimental difficulties. Those problems could 

compromise the reproducibility and sensitivity of the EIS based systems. 

Commonly, in impedimetric biosensors the transducer surface is modified by a self-assembled 

monolayer (SAM) of alkanethiols, where is immobilised the specific biological receptor of the 

target of interest, usually an antibody. Self-assembled monolayers (SAMs) are organized 

single-molecule-thick films, based on a group of molecules spontaneously immobilized in an 

ordered and oriented way in a solid surface by intermolecular forces (ULMAN, 1996; 

VERICAT; VELA; SALVAREZZA, 2005). Since it was discovered by Nuzzo and Allara in 

1983 (1983) that alkanethiols molecules had the ability to autoassembled spostaneously on 

noble metal surfaces, it constituted a versatile tool for creating surfaces with different 

chemical characteristic, since the head functional groups of the alkanethiols can be modified, 

thus the chemical properties of the SAM, enabling interactions with adjacent molecules or 

analytes. Those properties made SAMs an interesting element for biosensing. Alkanethiols 

have shown the ability to assembled on metal (Au, Pt, etc.), semiconductors or in oxide 

surfaces (SMITH; LEWIS; WEISS, 2004). In impedimetric biosensor it is widely used gold 

surfaces. The self-assembled of alkanethiols on a gold surface is governed by the combination 

of two driving forces. The first is the affinity that the sulphur groups present for gold, creating 

a stable and semi-covalent bond. The second driving forces are the van der Waals interactions 

between the methylene groups from the alkanethiols structures. The molecules immobilization 

and surface coverage is a very fast process, in the order of seconds or minutes. However, the 

monolayer requires more time (from 12 hours to 2 days) to get ordered and decrease the 
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uncovered defects (SIGMA-ALDRICH, 2006). Those defects can be caused by the purity of 

the alkanethiol used, the surface roughness and the length of the molecules. As was reported 

by Lee and Lennox, coverage defects in thiol-based SAMs are an important issue in system 

based on electron transfer process with redox probe in solution, such as EIS systems, where 

the electronic and ionic migration would be possible and the insulating properties of the SAM 

would be compromised (BOUBOUR; LENNOX, 2000; LEE; LENNOX, 2007). Those 

experimental issues were observed and studied in this work. 

1.2. Electrochemical capacitance spectroscopy (ECS) 
 

As was mentioned above, impedimetric biosensor could show some experimental problems 

that could compromised the reproducibility and sensitivity of the system. Thus, EIS could not 

be the best technique for biosensing. Here is proposed the impedance-derived capacitance or 

electrochemical capacitance spectroscopy (ECS) approach as a better alternative. ECS 

measures the interfacial capacitance of the electrode dielectric monolayer and is calculated by 

C* obtained by conversion the impedance complex function Z*(composed of real, Z’, and 

imaginary, Z’’, components) from the EIS measurement, using the Eq. (1), wherein ω is the 

angular frequency and is √ (ORAZEM; TRIBOLLET, 2008) 
 
 

  (    )                   (   ) (1) 
 
 

The electrochemical capacitance ( ̅) is the nanoscale equivalent of the chemical capacitance 

(Cµ) when the electrode is embedded into an electrolyte, such as in the EIS measurements.   ̅ is 

constituted by the combination of the ionic capacitance (Ci) and the quantum capacitance 

(Cq), following the Eq. (2). The ionic capacitance or double layer capacitance (Cdl) is the 

resultant capacitance of the ion layer generated on the electrode surface, so, comparing with a 

classic capacitor, the electrode surface is one metallic plate and the ion layer is the other, 

separated  by  nm.  In  a  non-faradaic  situation  or  faradaic  with  redox  probe  in  solution,    ̅ 

would be governed by the ionic capacitance. When the redox probe is confined on the 

electrode surface, a pseudo-capacitance is observed. In this case, at the formal potential the 

quantum capacitance has a higher contribution in the   ̅  value than the Ci, since Cq depends 

on the density-of-states of the confined redox probe and the metallic electrode surface. 
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̅ ̅̅̅ (2) 

For biosensing, the electrodes modifications alter the density-of-state (Γ) of the redox probe, 

and so the Cq value, while the Ci value (monitored at the redox-out potential) would be almost 

constant (LEHR et al., 2017). Surface modifications are monitored by the redox capacitance 

(Cr), following the Eq. (3), wherein e is the elementary charge, Γ is the density-of-states, kB is 

the Boltzmann constant, T is the absolute temperature and f is the Fermi Dirac function. Cr 

would be maximized when          (half of the available sites are occupied and half do not). 

This occurs at the half wave potential of the system, at which the measurements are 

performed. Experimentally, Cr corresponds with the diameter of the semicircle obtained after 

the measurement (Figure 3B). It is modeled by a derived Randles-Ershler circuit, showed in 

Figure 3C. 
 
 

( ) (3) 
 
 

Figure 3 - Electrochemical capacitance spectroscopy faradaic configuration characteristics. A) Representation of 

the redox SAM deposited on the gold electrode surface; B) Nyquist capacitance plot; C) Equivalent circuit 

capable of modeling impedimetric biosensor data; where Rs is the solution resistant; Cm is the monolayer 

capacitance; Rt the film resistance; Ct the film capacitance; Rct is the redox charge transfer resistant; and Cr is the 

redox capacitance, used to monitored the modifications of the redox SAM electrode. 

Source: Author 
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The potential of ECS in biosensing have been widely studied and proved by our group. 

Fernandes, et al. developed a ECS-based biosensor for α-sync and CRP, using a thiolated 

redox SAM with 11-ferrocenyl-undecanethiol (11-FcC) (FERNANDES et al., 2015). 

Cecchetto, et al. applied the same system as that reported by Fernandes, et al. (2015) for NS1 

detection and compared it with the EIS configuration. They showed a limit of detection 

(LOD) 15 times lower using the ECS configuration instead of the EIS (CECCHETTO et al., 

2017). The protein hPAP (human prostatic acid phosphatase) was also detected, using an ECS 

system by Fernandes, et al. (2017). They used a SAM composed by PEG (polyethylene 

glycol) and 11-FcC [1:99] and achieved a LOD of 4.1 ± 1.3 pM. That same self-assembled 

monolayer was used by Santos, et al. (2018) for the detection of two biomarkers for dengue 

diagnostic (NS1 and IgG levels). The achieved sensitivities (percentage of signal variation per 

decade of protein concentration) were 4.5 for NS1 and 6.3 for IgG. Other redox surfaces non- 

based on 11-FcC were tested too. Redox peptide-based electroactive SAMs show advantages 

over redox alkanothiolated SAMs, such as peptide are easily manipulated and they can be 

designed to be the receptor of specific target (AMBLARD et al., 2006). Santos, et al. used an 

electroactive peptide SAM for CRP detection, showing a limit of detection of 94 ng mL-1 

(SANTOS et al., 2015). The capacity of self-assembled and its utility in ECS system were 

tested with different peptides, as was reported by Piccoli, et al. (2016). 

Here, a critical analysis for the EIS approach is presented. A mix thiol-based self-assembled 

monolayer was chemisorbed on the electrode surface for protein detection by EIS. The 

experimental problems observed during this objetive were deeply studied using different 

techniques, such as QCM and ELISA, and by faradaic and non-faradaic strategies. Those 

result were compared with the faradaic ECS approach, using an electroactive peptide based 

SAM, in terms of sensitivity and reproducibility. As a proof of concepts, the systems (both 

EIS and ECS configuration) were designed for the detection of the protein interleukin 6 (IL- 

6). Human IL-6 is a 26 kDa glycoprotein, member of the cytokines family. It has an important 

role in immune process and it is involved in homeostatic and neuroendocrine functions 

(BARTON, 1997). 
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5. Conclusion 

 
A stable and quite reproducible impedimetric device was achieved. During the first part of the 

work, each step of the functionalization process was studied and evaluated. It was 

demonstrated the interaction between the antibody and the antigen by ELISA; the antibody 

immobilization on the modified electrode by QCM; and its orientation was controlled by 

protein A. However, not analytical response was achieved. The ferrocenylalkylthiol system 

from Lee and Lennox (LEE; LENNOX, 2007) suggested the presence of coverage defects 

(pinholes) on the thiolated monolayer. Those pinholes could be the reason of the absence of 

specific response. They would allow the redox couple to access freely the electrode surface, 

so the impedimetric phenomenon would not be effective. As a solution, ECS with an 

electroactive SAM was proposed, because the contributions of the non-faradaic processes 

(such as the SAM defects) to the system capacitance are lower than that due to the surface 

modifications, associated with the formal potential of the system. Nevertheless, it was not 

achieved an analytical response system for protein IL-6. Previous work based on ECS showed 

analytical curves for different proteins. This is the first time that ECS is used to detect the 

protein IL-6 and it is smaller than the protein already used previously by our group. 

Comparing the results of same ECS system (same SAM) used to detect different proteins, it 

was possible to correlate the molecular weight of the target and the receptor with the 

sensitivity of the system. According to that, the absence of response in the ECS system 

proposed here for IL-6 detection was associated to the molecular weight of the protein IL-6 

(26 kDa). It was not considered big enough to be detected by the redox peptide based ECS 

system. Finally, it was studied the behaviour of a system with two redox probes (attached and 

in solution). It was observed the variation from a capacitive-based system, when only the 

confined redox probe was involved, to an impedance one, when the redox probe in solution 

was present. The presence of the two redox probes increased the current density and the 

energy of the system. The frequency of charge relaxation (k) increased with the increase of 

the redox probe in solution concentration and the redox capacitance (Cr) decreased. Those 

results showed that the two-redox probe configuration could be a signal amplifier system. It 

could be a good tool for high resistive systems and/or low sensitive systems. 

In conclusion, the EIS and ECS electroanalytical techniques are widely used in biosensoring, 

since they show high sensitivity. However, they need an accurate control of the system 

design, in terms of the surface chemistry and the biosensoring interface, in order to achieved 

specific detection. 
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