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Resumen

Ante las múltiples enfermedades reemergentes y emergentes que existen a nivel mundial, los
dispositivos de diagnóstico y monitoreo se han vuelto una necesidad. Una herramienta muy
socorrida y útil son los biosensores, que son dispositivos que permiten cuantificar procesos
biológicos y/o f́ısicoqúımicos. El gran atractivo de algunos biosensores es que pueden adoptar
las caracteŕısticas de un dispositivo de prueba en el punto de atención (POC: point-of-care),
los cuales se destacan por su portabilidad, costo y capacidad de realizar mediciones in situ.
Actualmente, los biosensores electroqúımicos con base en transistores de efecto de campo
(Bio-FET: biological field-effect transistor) son atractivos dispositivos capaces de cuantificar,
principalmente, concentración de analitos en diversas aplicaciones biológicas, biomédicas y
biotecnológicas. Sin embargo, ante el enorme avance tecnológico que vivimos d́ıa a d́ıa, existen
diversos retos cient́ıficos y tecnológicos que deben ser abordados para obtener dispositivos
Bio-FET confiables y robustos. Las principales tendencias de estos sensores, es el desarrollo de
Bio-FET con nuevos materiales, la miniaturización y las potenciales aplicaciones. Por ello, los
Bio-FET pueden marcar una revolución en el desarrollo de dispositivos POC que coadyuven
en distintas áreas para resolver problemas biológicos, médicos, ambientales, industriales y
del sector alimentario.

En este trabajo de tesis, se presenta el desarrollo de un Bio-FET que integra un transistor
convencional y electrodos serigrafiados, lo que permite obtener una estructura modular en
los electrodos para múltiples aplicaciones sin alterar la estructura, y realizar mediciones de
muestras microvolumétricas. Aśı como, un sistema de instrumentación diseñado desde un
enfoque novedoso y accesible, contrario a lo convencional, que permite caracterizar al Bio-
FET de manera simple. Lo que distingue a este sistema radica en que fue implementado
sobre un dispositivo Programmable System-on-Chip (PSoC) que permite la configuración
e implementación de hardware mediante software, en un mismo chip. Además, se presenta
la metodoloǵıa experimental para la preparación de muestras que se usaron para medir
concentración de iones de hidrógeno, ácido ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul
de metileno. Finalmente, para todas las aplicaciones se muestra la metodoloǵıa experimental,
curvas de calibración, la comparación con una medición electroanaĺıtica convencional, y una
medición en el tiempo, con la finalidad de evaluar el comportamiento y desempeño del Bio-
FET como sensor de concentración.
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Abstract

Considering the multiple reemerging and emerging diseases that exist worldwide, diagnostic
and monitoring devices have become a need. Biosensors are a very useful and helpful tool,
which are devices to quantify biological or physicochemical processes. The main advantage
of some biosensors is that they can adopt the characteristics of a point-of-care (POC) devi-
ce, which we highlight for their portability, cost, and ability to make in situ measurements.
Currently, Fiel-Effect-Transistor-based electrochemical biosensors (Bio-FET) are attracti-
ve devices to quantify, mainly, the concentration of analytes in biological, biomedical, and
biotechnological applications. However, several scientific and technological challenges need
to be addressed to obtain reliable and robust Bio-FET devices. The main trends of these
sensors are the development of Bio-FET with new materials, miniaturization, and potential
applications. Therefore, the Bio-FET can represent a revolution in the development of POC
devices to help in different areas to solve biological, medical, environmental, industrial, and
food issues.

This thesis introduces the development of a Bio-FET that integrates a conventional tran-
sistor and screen-printed electrodes, which allows a modular structure in the electrodes for
multiple applications without altering the structure and perform measurements of micro-
volumetric samples. On the other hand, we designed an instrumentation system designed
from a novel and accessible approach, contrary to the conventional, which allows charac-
terizing a Bio-FET in a simple form. Whatever distinguished this system is that it was
implemented on a Programmable System-on-Chip (PSoC) device that allows the hardware
configuration via software, within a single chip. Moreover, the work shows the experimental
methodology for the preparation of samples that were used to measure the concentration of
hydrogen ions, ascorbic acid, glucose, potassium ferricyanide, and methylene blue. Finally,
for all applications, the experimental methodology, calibration curves, the comparison with
a conventional electro-analytical measurement, and measurement in time are shown, with
the purpose of evaluating the behavior and performance of the Bio-FET as a concentration
sensor.
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Índice de figuras II
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CAPÍTULO 1

INTRODUCCIÓN

En este caṕıtulo se hace una revisión al estado del arte de los biosensores basados en
transistores de efecto de campo en cuanto a la fabricación e instrumentación se refiere. Se
plantea el problema que se aborda en el presente trabajo, enfatizando en las contribuciones
tecnológicas y de aplicaciones. Por último, se presenta la organización del manuscrito.

1.1. Antecedentes y motivación

Un biosensor es un dispositivo capaz de medir parámetros biológicos y f́ısico-qúımicos que
ocurren en procesos fisiológicos, ambientales, industriales, entre otros [1]. El primer biosensor
creado en 1962 era un sensor de concentración de ox́ıgeno en sangre, llamado electrodo de
Clark en honor a su inventor, lo que motivó el desarrollo y estudio de estos sensores que
en la actualidad es un área con infinidad de aplicaciones y campos de estudio. El atractivo
tecnológico de los biosensores radica en su alto desempeño, capacidad de proveer alta sen-
sibilidad, estabilidad y capacidad de realizar mediciones en un corto periodo de tiempo [2].
Dentro la extensa revisión al estado del arte se encuentran diferentes tipos de biosensores [3],
para este trabajo solo se mencionarán los usados para medir concentración. La medición de
concentración permite caracterizar, cuantitativa y cualitativamente, a una disolución acuo-
sa detectando iones o biomoléculas especificas como: iones de metales pesados generados
por contaminación que son nocivos a la salud [4], iones presentes en procesos bioqúımicos
del organismo humano como sodio Na [5], potasio K [6]; enzimas como glucosa [7], material
genético [8], por mencionar sólo algunas. Particularmente, respecto a biosensores que miden la
concentración de un analito es posible encontrar distintos mecanismo de transducción [9-11],
por ejemplo, usando óptica [12], radio frecuencia [13], microondas [14], magnetismo [15],
electroqúımica [16], por mencionar los más encontrados en la literatura.

En este trabajo, bajo la filosof́ıa de desarrollar dispositivos de prueba en el lugar de asis-
tencia (POC: point-of-care) por las prestaciones que ofrece como dispositivo bioelectróni-
co [17], se plantea una solución novedosa usando transducción electroqúımica mediante el
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CAPÍTULO 1. INTRODUCCIÓN

diseño de biosensores con base en transistores de efecto de campo, conocidos como Bio-FET
(Biological field-effect transistor). Este tipo de dispositivos funcionan mediante elementos
sensibles como lo son electrodos o membranas que en interacción con el analito generan una
respuesta eléctrica ocasionada por reacciones qúımicas; este elemento sensible es embebido
a la entrada de un transistor FET para hacer la transducción por el efecto de campo. Es-
to permite que los Bio-FET transformen directamente información bioqúımica en señales
eléctricas que modifican el estado de conducción del transistor FET [18]. Actualmente, los
Bio-FET son un área de vanguardia en la que la comunidad cient́ıfica ha centrado su atención
y esfuerzo, principalmente, al diseño y desarrollo de sistemas considerando, esencialmente,
dos áreas de estudio: i) diseño de Bio-FET con énfasis en los materiales sensibles y en las
dimensiones del sensor, buscando la mayor integración y portabilidad posible; y ii) desarrollo
sistemas de medición para Bio-FET buscando instrumentación relativamente simple, robusta
y portable.

Entre las aplicaciones principales de los Bio-FET, se encuentran, mediciones de pH [19],
determinación de la concentración de enzimas como glucosa [20], detección de moléculas
biológicamente compatibles [21], detección y cuantificación de material genético [22], moni-
torización de agente patógenos [23], y el sensado de gases nocivos contra la salud [24], por
mencionar sólo algunas. Sin embargo, los sistemas de medición en dichas aplicaciones requie-
ren, en su mayoŕıa, equipos robustos de laboratorio, como fuentes de voltaje y mult́ımetros
digitales programables [25], limitando aśı las capacidades de desarrollo de dispositivos POC
y aplicaciones fuera de un laboratorio.

Por otro lado, se han desarrollado algunos sistemas con base en dispositivos digitales pro-
gramables. Especialmente, el uso de circuitos electrónicos complementarios muestra la ver-
satilidad y viabilidad de integrar un Bio-FET con un circuito microelectrónico. Por ejemplo,
se pueden encontrar circuitos convertidores de señal para procesar la señal del biosensor [26].
Además, se han reportado sistemas de medición que integran arreglos de transistores [27] o
circuitos de propósito espećıfico [28].

1.2. Planteamiento del problema

El estudio y desarrollo de Bio-FET, es un área que continúa en crecimiento, por tanto,
existen diversos retos que deben ser atendidos para garantizar reproducibilidad en los expe-
rimentos, minimizar las fuentes de error en los resultados y maximizar su desempeño, para
generar dispositivos POC confiables y eficaces [29]. Más aún, la naturaleza de los Bio-FET,
implica lidiar con aspectos como la respuesta del sensor, su sistema de instrumentación en el
que está integrado y la propia experiencia del experimentador. Por ello, se requieren nuevos
sistemas de medición que faciliten la integración, sean accesibles, portables y que permitan
una adquisición de datos simple, conservando la robustez y confiabilidad de las mediciones.

Dicho esto, el problema abordado en el presente trabajo se formula de acuerdo a los
siguientes tres puntos: i) desarrollar un Bio-FET con base en un transistor convencional que
sea de bajo costo, portable y escalable; además, que sea modular en los electrodos, es decir,
se puedan usar electrodos de diferentes materiales, ii) diseñar un sistema de instrumenta-
ción para la caracterización del biosensor con base en un dispositivo programable que sea de
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hardware mı́nimo, accesible y de software abierto, para que pueda ser replicable; finalmente,
iii) hacer mediciones de concentración, en muestras microvolumétricas, y comparar el fun-
cionamiento del biosensor con técnicas electroanaĺıticas convencionales, con el fin de evaluar
su funcionamiento y desempeño.

1.3. Contribución

La contribución de este trabajo radica en el diseño de un Bio-FET con una integración de
una manera más simple a lo convencional y modular en los electrodos sensibles, que permite
mediciones de concentración en muestras microvolumétricas; y un sistema de instrumentación
novedoso y accesible para la caracterización de Bio-FET. Adicionalmente, se propone la
medición de concentración de catalizadores, ferricianuro de potasio y azul de metileno, usando
Bio-FET, que hasta donde se tiene conocimiento, es una iniciativa propia y que tiene gran
potencial en aplicaciones biológicas.

A continuación se presenta una lista de publicaciones realizadas durante el desarrollo de
este trabajo.

B.E. Alvarez-Serna y R.G. Ramı́rez-Chavarŕıa, “EGFET-based pH Sensor integra-
ted with a Low-cost Screen-printed Electrode System,” Journal of Physics: Conference
Series, vol. 1723, n.° 1, pág. 012024, 2021.

R.G. Ramı́rez-Chavarŕıa, B.E. Alvarez-Serna, M. Schoukens y L. Alvarez-Icaza,
“Data-driven Modeling of Impedance Biosensors: A Subspace Approach,” Measure-
ment Science and Technology, vol. 32, n.° 10, pág. 104009, 2021.

B.E. Alvarez-Serna, R.G. Ramı́rez-Chavarŕıa y E. Castillo-Villanueva, “Mod-FET:
A Modular EGFET-based Biochemical Sensor Platform for Analytical Applications,”
To be published Talanta, 2021.

T. Lozano-Herrera, B.E. Alvarez-Serna, C.G. Villanueva-Ibarra, D.A. Arcos-Santiago,
R.F. Padilla-Morán y R.G. Ramı́rez-Chavarŕıa, “Affordable current source for bioim-
pedance measurement systems with limited resources,” Under review, 2021.

R.G. Ramı́rez-Chavarŕıa y B.E. Alvarez-Serna, “Biosensores electrónicos con dis-
positivos de efecto de campo: Fundamentos y aplicaciones,” Gaceta del Instituto de
Ingenieŕıa, UNAM, n.° 146, pág. 15, 2021.

1.4. Estructura de la tesis

Este trabajo se encuentra dividido en cinco caṕıtulos, incluyendo el presente.

En este Caṕıtulo 1, Introducción, se aborda la motivación y antecedentes que impulsa-
ron al desarrollo de este trabajo. Con base en ello, se planeta la problemática a resolver
y las contribuciones que generó este trabajo de investigación.
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El Caṕıtulo 2, Antecedentes, contiene los conceptos y preceptos necesarios para en-
tender el contenido del trabajo, se abordan las definiciones y principios f́ısicos más
importantes, aśı como las técnicas de instrumentación electroanaĺıticas y diferentes
estructuras de biosensores con base en transistores de efecto de campo.

Posteriormente, el Caṕıtulo 3, Diseño experimental, presenta el desarrollo del biosensor
diseñado, en donde se muestra el tipo de transistor usado como elemento de transduc-
ción y los distintos electrodos usados en este trabajo. Además, se muestra el desarrollo
del sistema de instrumentación con todos sus elementos que lo componen. Por último,
se muestra la metodoloǵıa experimental para preparar las diferentes muestras usadas.

Por otra parte, en el Caṕıtulo 4, Resultados, se muestran los resultados experimentales
obtenidos con el biosensor y sistema de medición diseñados, aśı como los obtenidos
con las técnicas electroanaĺıticas convencionales usando un circuito potensiostato. Se
muestra el proceso de calibración y evaluación de confiabilidad, para el Bio-FET como
sensor de concentración para soluciones de diferentes especies qúımicas.

Finalmente, se presenta el Caṕıtulo 5, Conclusiones y perspectivas, dedicado a las
conclusiones obtenidas de este trabajo, aśı como al trabajo a futuro inmediato de este
tema de investigación.

Establecidos los antecedentes y motivaciones que llevaron al desarrollo de este trabajo,
en el siguiente caṕıtulo se introduce al lector a los conceptos y bases teóricas, con el fin de
dar un marco de referencia que sustente la metodoloǵıa que se usó para el diseño de un Bio-
FET, y su respectivo sistema de instrumentación, bajo una filosof́ıa innovadora, accesible y
vanguardista.
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CAPÍTULO 2

ANTECEDENTES

Este caṕıtulo presenta los conceptos teóricos necesarios para comprender este trabajo. Se
plantean conceptos fundamentales para entender los fenómenos electroqúımicos, las técnicas
electroanaĺıticas implementadas y el funcionamiento del biosensor FET diseñado.

2.1. Biosensores electroqúımicos

Un biosensor es un dispositivo capaz de medir parámetros biológicos y f́ısico-qúımicos
que ocurren en diversos procesos fisiológicos [30]. La estructura general de un biosensor está
formada por los elementos mostrados en la Figura 2.1.

Elemento
sensible

H+

K+
Cl−

CPU

ADN/ARN

Gases

Iones

Biomoléculas

ADN/ARN

Anticuerpo

Molécula

Enzima

BioreceptorAnalito

Membrana

Electrodo

Transductor

- Electroqúımico

- Óptico
- Piezoeléctrico
- Magnético
- Mecánico
- Acústico

Instrumentación

Figura 2.1: Esquema general de un biosensor.

Dichos elementos tienen las siguientes funciones especificas dentro de un biosensor.

Analito: Es la muestra que contiene iones, microorganismos o biomoléculas que re-
quieren ser detectadas cualitativa y/o cuantitativamente. Y que puede ser una muestra
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obtenida de un proceso animal, humano, ambiental, industrial, entre otros.

Bioreceptor: Sirve para dar especificidad a un biosensor, la cual se logra con la in-
teracción que ocurre entre el analito y el bioreceptor. Generalmente, un bioreceptor,
puede ser un anticuerpo, enzima, protéına, célula, material genético, por mencionar
algunos.

Elemento sensible: Es un electrodo o membrana selectiva que permite detectar los
procesos fisicoqúımicos, para transmitirlo al transductor.

Transductor: Convierte la detección del elemento sensible en una señal medible, t́ıpi-
camente eléctrica. El mecanismo de transducción puede ser electroqúımico, óptico,
piezoeléctrico, magnético, mecánico, acústico, entre otros.

Instrumentación: Es la sección encargada de acondicionar, digitalizar y procesar
la señal, para guardar y enviar datos que permitan establecer una relación entre las
caracteŕısticas de la señal con el analito estudiado.

Como se menciona, existen diferentes mecanismos de transducción, pero por los paráme-
tros de diseño especificados en este trabajo, se hará énfasis sólo en la transducción electro-
qúımica.

La electroqúımica es la rama de la f́ısico-qúımica que estudia los procesos en las interfases
relacionados con la transferencia de carga, y se expresa t́ıpicamente con la siguiente expresión

Reactivos + e− ↔ Productos , (2.1)

considerando a los Reactivos como sustancias que se unen o separan para formar los Pro-
ductos, mediante un intercambio de electrones [31]. Un proceso electroqúımico se presenta
por una reacción óxido-reducción (RedOx), la cual es una reacción de transferencia de elec-
trones. En electroqúımica, una reacción RedOx puede generar enerǵıa eléctrica debido a una
reacción qúımica, o viceversa. En una reacción RedOx los electrones que se transfieren de
una especie que se oxida (A), llamada reductora, a una que se reduce (B), llamada oxidante,
se pueden clasificar en función de la ganancia o pérdida de estos electrones, i.e.:

Reducción: A + ne− → An− .

Oxidación: B - ne− → Bn+ .

La transducción electroqúımica permite implementar, f́ısicamente, experimentos con mues-
tras microvulmétricas, dispositivos compactos e instrumentación mı́nima, por ello, los biosen-
sores que usan esta transducción, pueden tener caracteŕısticas de portabilidad, escalabilidad,
bajo costo y una estructura modular. Un biosensor electroqúımico funciona mediante la inter-
acción electroqúımica del analito con los electrodos, es decir, la relación entre los parámetros
qúımicos con la modificación de intensidad de corriente, diferencia de potencial o conductan-
cia eléctrica [32]. Por ello, estos biosensores proveen una forma cuantitativa y cualitativa de
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2.1. BIOSENSORES ELECTROQUÍMICOS

detectar procesos biológicos y bioqúımicos de una forma directa. Además, de que el uso de ta-
les dispositivos tienen un amplio campo de aplicaciones, biológicas, biomédicas, ambientales
e incluso industriales.

Basado en la técnica de medición utilizada para obtener la información del analito, los
biosensores electroqúımicos se pueden clasificar como:

Amperométricos: Cuando la reacción genera una corriente medible.

Potenciométricos: Donde se mide una diferencia de potencial eléctrico debido a una
acumulación de carga.

Conductimétricos: Cuando se mide el cambio de conductividad del analito.

2.1.1. Amperométricos

Los biosensores amperométricos miden la corriente producida por los procesos de una
reacción RedOx al aplicar un potencial constante. Esta ténica de medición permite establecer
una relación entre la corriente medida en función de la concentración de un analito.

En los biosensores amperométricos se emplean t́ıpicamente dos electrodos, el de trabajo
(WE: working electrode) y el de referencia (RE: reference electrode). En el RE es donde se
aplica el potencial constante sobre el analito, y en el WE se produce una corriente eléctrica
que es medida bajo condiciones controladas de tiempo, valor del potencial, temperatura,
presión, entre otras. Finalmente, se asocia la magnitud de la corriente medida a la concen-
tración del analito bajo estudio [33]. El principio de operación de estos sensores se basa
en el fenómeno de transferencia de masa, el cual puede ser descrito con los siguientes tres
comportamientos, que se muestran en la Figura 2.2.

E
le

ct
ro

d
o

E
le

ct
ro

d
o

E
le

ct
ro

d
o

(a) (b) (c)

Figura 2.2: Mecanismos de transporte de masa. (a) Difusión, (b) migración y (c) convección.

Difusión: Es el movimiento de las especies debido a un gradiente de concentración,
en el cual, la materia se transporta de una región con mayor concentración hacia una
de menor concentración para terminar en un estado homogéneo, este mecanismo se
muestra en la Figura 2.2(a).

Migración: En la Figura 2.2(b) se muestra este mecanismo, que ocurre cuando los
iones con carga eléctrica son transportados mediante un campo eléctrico.
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CAPÍTULO 2. ANTECEDENTES

Convección: Cuando el transporte de las especies se hace por un movimiento f́ısico
asociado a la agitación, giro o vibración de la solución y/o electrodo, como se muestra
en la Figura 2.2(c).

El transporte de masa puede ser cuantificado mediante el flujo (J), que es una medida de
la velocidad del transporte de masa en un punto fijo, y que se puede representar mediante
la siguiente expresión, conocida como ecuación de Nernst-Planck

J(x, t) = −D∂C(x, t)

∂x
− zDFC

RT

∂φ(x, t)

∂x
+ C(x, t)V (x, t) , (2.2)

que indica que el flujo de materia J tiene unidades de (mol s−1 cm−1), y que se conforma
por los aportes de cada mecanismo de transporte; en primer lugar, está el termino debido al
transporte por difusión que presenta un coeficiente de difusión D, propio de cada especie, y

el gradiente de concentración a una distancia x en un tiempo t,
∂C(x, t)

∂x
. En segundo lugar,

el termino asociado al transporte por migración, el cual contempla la carga z y concentración
C de la especie, la constante de Faraday F , la constante de los gases ideales R, la tempera-

tura T y el gradiente de potencial
∂φ(x, t)

∂x
. Finalmente, la contribución por convección se

representa con la concentración en una distancia x a un tiempo t, C(x, t), y por la velocidad
hidrodinámica en dirección de x, V (x, t).

La corriente que se genera (i), está relacionada con el flujo J y el área del electrodo (A),
y se puede expresar como

i = −nFAJ(x, t) , (2.3)

en donde n es el número de electrones intercambiados. Es complejo relacionar la corriente i
directamente con la concentración C de una solución. Por ello, experimentalmente, se pueden
minimizar, considerablemente, los efectos de migración y convección, para que la corriente
i sea función únicamente de la difusión. La migración es minimizada al usar un electrolito
soporte, el cual es una sal iónica que reduce el campo eléctrico aumentando la conductividad
de la solución. Por otro lado, la convección se minimiza, al máximo, manteniendo estático el
sistema experimental y la solución. Con estas condiciones, la corriente i puede ser descrita
como

i = nFAD
∂C(x, t)

∂x
. (2.4)

Finalmente, la corriente es proporcional al gradiente de concentración de una solución.
La magnitud de corriente que se genera es suficiente, para usar instrumentación simple. Lo
que permite que los biosensores amperométricos sean accesibles, portables y una herramienta
robusta. Sin embargo, este tipo de biosensores presentan desventajas como un rango lineal
de operación corto, baja relación señal a ruido e inestabilidad en las mediciones [34].
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2.1.2. Potenciométricos

Este tipo de biosensores se basa en la medición de una diferencia de potencial eléctrico
entre un electrodo WE y un RE, en circuito abierto, lo cual establece, idealmente, que la
corriente total iT = 0. La corriente iT está formada por la corriente anódica y catódica,
producidas por oxidación y reducción, respectivamente. La corriente iT se relaciona con el
potencial E, mediante la ecuación de Eyring, dada por

iT = nFAk0

(
COx

[
e(−αnF

RT
(E−E0))

]
− CRed

[
e(

(1−alpha)nF
RT

(E−E0))
])

, (2.5)

que modela una reacción de transferencia de n electrones en un electrodo con área A,
contemplando la constante de Faraday F , la constante estándar de velocidad de transferencia
de carga k0, la concentración del oxidante COx y reductor CRed, la constante de los gases
ideales R, la temperatura T , el coeficiente de transferencia de electrones α, el potencial
estándar del electrodo E0 y el potencial aplicado E.

En condición de equilibrio, cuando la corriente anódica es igual a la catódica (iT = 0), y
despejando E de la Ecuación 2.5, el potencial E se puede relacionar con la concentración de
la solución mediante la siguiente expresión, llamada ecuación de Nernst

E = E0 +
RT

nF
ln

(
COx

CRed

)
. (2.6)

Los sistemas que siguen el comportamiento descrito por la ecuación de Nernst (Ecua-
ción 2.6), son considerados sistemas que generan una reacción electroqúımica reversible o
nernstiana. Una reacción reversible, es aquella en la que los reactivos se convierten en pro-
ductos, y viceversa; es decir, es una reacción que ocurre en ambos sentidos.

Los biosensores potenciométricos son ideales para medir concentraciones bajas en mues-
tras microvolumétricas, ya que no influyen qúımicamente en la muestra, además, presentan
ventajas como alta sensibilidad y bajo ĺımite de detección en aplicaciones biológicas. Sin
embargo, la estabilidad y reproducibilidad siguen siendo las principales desventajas de es-
tos [35].

2.1.3. Conductimétricos

Miden la conductividad eléctrica de un analito, que es la capacidad para transportar
carga eléctrica. Para evaluar la conductividad de una solución, se puede utilizar corriente
directa (DC: direct current) o corriente alterna (AC: alternating current). En DC existe el
problema de polarización de cargas, lo cual genera una resistencia adicional a la del analito;
por otro lado, con AC se evita la polarización ya que la corriente se invierte alternadamente.

La conductividad espećıfica, κ, es la métrica para indicar la capacidad de la sustancia de
transportar carga eléctrica, y presenta una relación directa con la concentración C. Sin em-
bargo, la κ presenta una disminución a concentraciones muy elevadas, debido a la formación
de pares iónicos. En la Figura 2.3 se muestra como vaŕıa κ en función de la concentración,
para algunos compuestos como ácido clorh́ıdrico (HCl), hidróxido de sodio (NaOH) y clo-
ruro de litio (LiCl), y se señala el decaimiento de κ cuando se forman los pares iónicos a
concentraciones elevadas [31].
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Figura 2.3: Conductividad espećıfica κ en función de la concentración molar C, para HCl,
NaOH y LiCl.

La relación que existen entre κ y C se establece mediante la conductividad molar (Λ),
que define la conductividad por unidad de concentración mediante la siguiente ecuación

Λ =
κ

C
. (2.7)

Estos sensores son muy utilizados para estudiar reacciones enzimáticas, y detección com-
plementaria de pares anticuerpo-ant́ıgeno, drogas en orina humana, agentes contaminante
en muestras ambientales, entre otras. Sin embargo, están limitadas en aplicaciones donde
se requiere medir concentraciones elevadas, ocasionando que estos sensores tengan un rango
dinámico limitado [36].

2.2. Instrumentación electroqúımica

Actualmente, muchos de los métodos electroanaĺıticos requieren infraestructura grande
y técnicas que sólo pueden ser efectuadas en laboratorios especializados con equipo sofisti-
cado, voluminoso y costoso. Por ello, una de las áreas más exploradas en la actualidad es
la intrumentación electroqúımica, que consiste en generar sistemas de instrumentación que
permitan aprovechar las ventajas de la transducción electroqúımica. Estas ventajas de bajo
costo, miniaturización, portabilidad, accesibilidad, por mencionar algunas, son muy atracti-
vas para dispositivos de prueba en el lugar de asistencia (POC: point-of-care) que permiten
mediciones in situ, con muestras microvolumétricas, son accesibles, entre otras [37].

Los sistemas de instrumentación electroqúımicos buscan controlar y monitorear reaccio-
nes qúımicas debidas a un potencial eléctrico o viceversa. En la Figura 2.4 se muestra la
estructura de un sistema de instrumentación electroqúımico que requiere un generador de
señal (GS) conectado a un circuito de acondicionamiento (CG) para estimular un analito y
generar una reacción qúımica. Dicha reacción es medida con un circuito de medición (CM)
y un bloque de procesamiento de las señales (PS), para caracterizar de manera cuantitativa
y cualitativa al analito.
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GS

PS

CG

CM

Analito
Sistema de instrumentación

Figura 2.4: Estructura de un sistema de instrumentación electroqúımico.

Para interactuar con el analito, generalmente, se usan electrodos fabricados de algún ma-
terial conductor. Los métodos convencionales se basan en celdas electroqúımicas y circuitos
electrónicos que permiten caracterizar analitos mediante los procesos electroqúımicos que se
generan en éstos.

2.2.1. Celdas electroqúımicas

Experimentalmente los procesos electroqúımicos son observados a través de una celda
electroqúımica, que se define como dos electrodos separados por un electrolito. Los electrodos
son elementos conductores que permiten conducir carga eléctrica y que se pueden representar
como

M | Red,Ox , (2.8)

en donde M es el material conductor del electrodo, la ĺınea vertical | indica un cambio de fase,
Red y Ox la forma reducida u oxidada de la especie qúımica. En la Figura 2.5 se muestra el
proceso electrodo-electrolito, en donde se muestra que un electrodo polarizado hace cambiar
el estado de oxidación de un ion A mediante una reacción del tipo

An+ + e− → A(n−1)+ . (2.9)

Electrolito

Electrodo

e−

An+

A(n−1)+

Figura 2.5: Interacción electrodo-electrolito y cambio del estado de oxidación de un ion A.

En la Figura 2.6 se muestran los dos tipos de celdas electroqúımicas, éstas se pueden
clasificar como galvánica o electroĺıtica según su comportamiento.
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(a) (b)

MA

e− e−

AB

An+

Bn−

Figura 2.6: Esquema de una celda (a) galvánica y (b) electroĺıtica.

Una celda galvánica, que se muestra en la Figura 2.6(a), se compone de dos semiceldas
que contienen soluciones acuosas AC y BC; en la solución AC se encuentra inmerso un
electrodo de material A y en la BC un electrodo de material B; ambas semiceldas se unen
mediante un puente salino que contiene una sal DnC que tiene como función evitar la mezcla
entre AC y BC, pero también permite la conductividad iónica mediante el intercambio de
iones Cn− y D+, finalmente la diferencia de potencia es medida con un volt́ımetro.

El electrodo en donde ocurre el proceso de oxidación se denomina ánodo, y se describe
como

A(sólido)→ An+(acuoso) + ne− , (2.10)

y en su contraparte, en el electrodo llamado cátodo ocurre la reacción de reducción dada
por

B(acuoso) + ne− → B(sólido) . (2.11)

El potencial de la celda (Ecelda) se define como la diferencia entre el potencial del cátodo,
Ecátodo, y del ánodo, Eánodo, i.e.

Ecelda = Ecátodo − Eánodo . (2.12)

Por otro lado, la Figura 2.6(b) muestra una celda electroĺıtica, en la cual la reacción qúımi-
ca se lleva a cambo por la imposición de un potencial eléctrico externo (bateŕıa), aunque,
es posible imponer una corriente como señal de excitación. Esta configuración experimental
también se conoce como baño electroĺıtico, el cual consiste en generar una capa que galvanice
al cátodo para protegerlo, principalmente, de la corrosión [38]. Una celda electroĺıtica tiene
dos electrodos, ánodo y cátodo, inmersos en una celda que contiene una solución acuosa AB;
el cátodo es un electrodo de material metálico M y el ánodo un electrodo de material A. La
reacción qúımica provocada por el potencial de la bateŕıa hace que la solución AB se separe
en catión (An+) y anión (Bn−); finalmente el catión An+ se deposita sobre la superficie del
cátodo formando un recubrimiento.
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Estos dos tipos de celda mencionadas representan múltiples ventajas, principalmente, en
su tamaño y que la reacción qúımica sólo se puede monitorear o controlar. Por ello, es que se
emplea una celda de tres electrodos para controlar y monitorear la reacción electroqúımica.
Las celdas de tres electrodos están formadas por un electrodo de referencia (RE), un auxiliar
(AE) y uno de trabajo (WE), tal como se muestra en la Figura 2.7.

Electrolito

V

A

WE AE RE

i

Figura 2.7: Esquema de una celda de tres electrodos.

Los electrodos de esta celda tienen una función especifica para controlar y monitorear la
reacción electroqúımica del analito [31], i.e.

Electrodo de referencia (RE): Su función es fijar la variación de los parámetros
que se imponen para generar la reacción electroqúımica. Por ello, este electrodo debe
ser de un material conocido y qúımicamente estable, que mantenga el parámetro de
excitación constante. Aśı, cualquier variación en la celda se le atribuye directamente al
WE. En resumen, el RE sirve para controlar el potencial del WE, en donde observamos
lo cambios de potencial o corriente que permiten caracterizar un analito.

Electrodo auxiliar (AE): Sirve, principalmente, para cerrar el circuito eléctrico de
la celda. Además, en el AE es donde ocurre el proceso electroqúımico que puede ser
cuantificado mediante la corriente que circula por él, y que es un proceso opuesto al
que pasa en el WE.

Electrodo de trabajo (WE): En este electrodo se impone un potencial o corriente,
con el fin de caracterizar al analito mediante el monitoreo de las reacciones electro-
qúımicas que ocurren en éste.

Con este tipo de celda es posible controlar y monitorear los procesos que ocurren antes,
durante y posterior a la reacción electroqúımica. Estos procesos involucran las reacciones
producidas en la intefase electrodo-electrolito, reacciones RedOx, disociación e intercambio
de electrones. Sin embargo, al aplicar una diferencia de potencial en los electrodos, éstos
se polarizan, y acumulan una carga en su superficie debido a la existencia de un campo
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eléctrico, este fenómeno se conoce como doble capa eléctrica. En la Figura 2.8 se muestra
el modelo de Helmholtz, que permite explicar el fenómeno de doble capa eléctrica. En dicha
figura se muestra un electrodo cargado positivamente, que acumula una carga negativa sobre
su superficie, ésto hace que los iones de carga negativa sean repelidos y los de carga positiva
atráıdos. Los iones de carga positiva, cationes, se aproximan a una distancia d del electrodo.
La distancia d separa los planos interno (PIH) y externo (PEH) de Helmholtz, en dicho
plano la interfase se comporta como un capacitor. La separación de los iones se hace por
medio de las moléculas de solvatación, que son las moléculas de disolvente que se disocian.
El fenómeno de doble capa eléctrica hace que el potencial entre electrodos sea variable, en
el plano de Helmholtz, ésto depende de la distancia d y de la concentración de la especie.
Fuera del plano de Helmholtz se conoce como capa difusa, en donde no ocurre el fenómeno
de doble capa eléctrica y el potencial permanece constante.

E
le

ct
ro

d
o

Catión

Anión

DisolventePIH PEH

d Capa difusa

Figura 2.8: Esquema del modelo de Helmholtz para explicar la doble capa eléctrica en una
solución en contacto con un electrodo cargado positivamente.

2.2.2. Circuito galvanostato

También conocido como amperostato, debido que permite aplicar una señal de corriente
al analito, que se encuentra sobre una celda electroqúımica de tres electrodos, y obtener
una diferencia de potencial como respuesta. Dicho circuito permite caracterizar muestras
microvolumétricas con una celda electroqúımica de tres electrodos [39]. En la Figura 2.9
se muestra un circuito galvanostato, para una celda electroqúımica con tres electrodos, de
referencia (RE), auxiliar (AE) y de trabajo (WE). Dicho circuito funciona de la siguiente
manera:

1. Se aplica un voltaje Vi por medio de una resistencia R por la entrada inversora del
amplificador (CC) que permite convertir Vi a una corriente Iin, la corriente Iin se aplica
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WE

RE AE

Vi

Vo

Iin

IceldaR

CC

VF

Figura 2.9: Diagrama esquemático de un circuito galvanostato para celda de tres electrodos.

por medio del electrodo RE, dicha corriente es proporcional al voltaje de entrada Vi y
se expresa como

Iin =
−Vi

R
. (2.13)

2. El electrodo AE cierra el circuito en la celda.

3. Del electrodo AE al electrodo RE circula la corriente de celda Icelda que genera un
potencial sobre el electrodo de trabajo WE. La corriente Icelda es igual a

Icelda = Iin . (2.14)

4. Finalmente, a la salida de un seguidor de voltaje (VF) se mide el voltaje del electro-
do WE referido al electrodo RE (Vo), el cual corresponde a la respuesta del analito
generada por la corriente Iin.

2.2.3. Circuito potenciostato

El potenciostato es un circuito ampliamente utilizado para aplicaciones electroqúımicas,
debido a su mayor simplicidad en cuanto control de la señal de entrada. Para muestras mi-
crovolumétricas se emplea una celda de tres electrodos, de referencia (RE), auxiliar (AE) y
de trabajo (WE), además que permite aplicar distintas técnicas electroqúımicas [40]. La Fi-
gura 2.10 muestra el diagrama de un circuito potenciostato para mediciones electroqúımicas,
el cual funciona de la siguiente manera.

1. Se aplica un voltaje Vi en la terminal no inversora del amplificador de control CA.

2. En la terminal inversora del CA se conecta el electrodo RE, el cual mide la diferencia
de potencial VWR entre el electrodo WE y el electrodo RE.

3. El CA compara el voltaje VWR con el voltaje de la entrada Vi, para hacer que sean
iguales.
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4. El voltaje aplicado en el electrodo AE es el necesario, para compensar las cáıdas de
potencial en el electrodo WE.

5. La corriente I que fluye por el analito colocado en la celda electroqúımica se mide con
el electrodo WE, usando un amplificador de transimpedancia (TIA). La corriente I el
proporcional al voltaje de salida del TIA, Vo, y se relaciona como

Vo = −Rf I . (2.15)

CA

TIAVi

I Rf

Vo

RE

WEAE

Figura 2.10: Diagrama esquemático de un circuito potenciostato para celda de tres electrodos.

2.3. Técnicas electroanaĺıticas

Además de los biosensores electroqúımicos, existen distintas técnicas para caracterizar a
un analito. Las técnicas electroanaĺıticas son aquellas que permiten el estudio de los procesos
de una reacción que ocurre en la interfase electrodo-electrolito. Estos procesos ocurren antes,
durante y después de imponer una perturbación eléctrica sobre el sistema, considerando que
el tipo de perturbación que se imponga define el tipo de respuesta que permite caracterizar
al analito.

En la Figura 2.11 se muestra la clasificación de las técnicas electroanaĺıticas, las cuales se
dividen como estáticas cuando la medición es en circuito abierto y la corriente i es igual a i
= 0, y dinámicas cuando la corriente es diferente a cero, i.e., i 6= 0. En las técnicas estáticas
se tienen la técnica de potenciometŕıa, la cual consiste en medir una diferencia de potencial
entre los electrodos sumergidos en una solución, siendo el potencial una métrica que se le
asocia a la reacción qúımica de los electrodos y el analito. Por otro lado, en las técnicas
dinámicas se aplica una perturbación eléctrica, mediante un potencial o una corriente.

Si el potencial es variable en el tiempo, se considera un método de voltamperometŕıa que
consiste en medir una corriente generada por la diferencia de potencial aplicado, conside-
rando la forma de la señal de polarización. La respuesta se reporta, convencionalmente, en
curva de corriente en función del potencial generado en el electrodo que polariza el analito,
dichas curvas se conocen como voltagramas. En caso de un potencial fijo, se clasifican como
amperometŕıa cuando se mide la cantidad de corriente que circula, al aplicar un potencial
fijo, y que depende de la concentración del analito en que están inmersos los electrodos; y
coulombimetŕıa controlada por potencial (CP) que consiste en relacionar cuantitativamente
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Amperometŕıa Coulombimetŕıa
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Figura 2.11: Clasificación de las técnicas electroanaĺıticas.

la carga eléctrica y la concentración del analito. La carga eléctrica se obtiene midiendo la
corriente, generada por el potencial fijo, en un intervalo de tiempo.

En cuanto a las técnicas dinámicas que usan una señal de corriente como perturbación, se
tiene la columbimetŕıa controlada por corriente (CC), que relaciona la carga eléctrica con la
concentración del analito. En esta técnica, la corriente se genera con una fuente de corriente,
lo que permite un mayor control en el valor de la corriente.

Existen múltiples técnicas que se caracterizan por la forma de la señal de potencial o
corriente aplicada y la forma en que se mide la respuesta, además, de que la técnica más
adecuada para una aplicación biológica depende del tipo de analito que se quiere caracteri-
zar [16, 31, 41]. Por ello, a continuación se presentan las técnicas electroanaĺıticas usadas en
este trabajo, mostrando sus caracteŕısticas principales y el principio de operación de cada
una de ellas. Además, todas éstas fueron implementadas mediante un circuito potensiostato.

2.3.1. Potenciometŕıa de circuito abierto

La potenciometŕıa de circuito abierto (OCP: open circuit potentiometry) es una técnica
estática, en la cual no se usa el electrodo AR, de tal manera, que se mide la diferencia de
potencial entre el electrodo RE y el WE. Esta diferencia de potencial en circuito abierto EOCP

depende únicamente de la reacción electroqúımica del analito, y está dado por la siguiente
expresión

EOCP = EWE − ERE , (2.16)

considerando a EWE el potencial del WE y a ERE el potencial del RE. Ésto implica, que
la corriente i = 0.

La Figura 2.12 muestra la curva del EOCP en función del tiempo t, la cual se obtiene
midiendo EOCP durante un intervalo total de tiempo tinterval y el potencial EOCP se media en
cada intervalo trun de tiempo.
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La relación entre los tiempos tinterval y trun define el número de muestras N que se toman
de EOCP, el cual, idealmente, debe mantener un valor constante durante todo el tiempo
tinterval. El número de muestras N se puede definir con la siguiente expresión

N =
tinterval

trun

. (2.17)

La condición experimental para hacer mediciones de concentración con OCP, es mantener
la solución y electrodo en un estado estático, que permita que la medición sea en un régimen
únicamente de difusión.

E
O

C
P

(V
)

t (seg)

tinterval

trun

Figura 2.12: Curva del potencial de circuito abierto en función del tiempo obtenido con la
técnica de OCP.

2.3.2. Voltamperometŕıa ćıclica

La voltamperometŕıa ćıclica (CV: cyclic voltammetry) es un técnica dinámica contro-
lada por un potencial variable. Es una de las técnicas más usadas para caracterizar una
reacción RedOx, ya que aporta una respuesta rápida del comportamiento de ésta. La señal
de excitación para implementar esta técnica es una señal triangular, como se muestra en
la Figura 2.13, que tiene un número n de ciclos o periodos, en donde n = 1, 2, 3, ..., M ,
siendo M un número entero y finito. La señal de excitación inicia el barrido en un voltaje de
inicio Vbegin, que puede ser el mismo valor que el voltaje ĺımite de barrido directo VV1, y que
termina en el voltaje ĺımite de barrido inverso VV2. Del punto a al punto b se conoce como
barrido anódico o de oxidación, y del punto b a c como barrido catódico o de reducción. Los
voltajes de ĺımite VV1 y VV2 se escogen tomando en cuenta los valores en los que se produce
la oxidación y reducción de la especie, dichos valores son estándar para cada especie. La
señal triangular no es completamente lineal, ya que debe ser generada incrementando el vol-
taje gradualmente, ese incremento se conoce como Vstep. El tiempo que tarda en aumentar
el voltaje Vstep de un punto a otro se conoce como scan rate (SR). Finalmente, el número
de mediciones de corriente I por segundo (N), que se hacen en el intervalo señalado como
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Figura 2.13: Señal cuadrada de voltaje con 2 ciclos para voltamperometŕıa ćıclica.

ventana de muestreo (VM), depende del valor de SR y Vstep y se expresa como

N =
SR

Vstep

. (2.18)

En la CV se mide una corriente I, para obtener una curva de corriente en función del
potencial generado en el electrodo de referencia RE, conocido como voltagrama. En la Figu-
ra 2.14 se muestra un voltagrama t́ıpicamente obtenido con CV para una reacción RedOx. En
dicho voltagrama se observa que en el proceso de oxidación, se genera una corriente positiva,
y tiene un pico anódico ia; y en el proceso de reducción, se genera una corriente negativa,
y se tiene un pico cátodico ic. Los valores de ia e ic se obtienen mediante la linea base de
oxidación (LBO) y de reducción (LBR), respectivamente.

Potencial vs RE (V)I
(A

)

LBO

LBR

ic

ia

Figura 2.14: Representación de un voltagrama para una reacción RedOx.

La amplitud de las curvas de una CV dependen, considerablemente, del valor del SR, ya
que entre mayor sea el valor de SR mayor será la amplitud de la curva obtenida.

En la Figura 2.15 se puede observar que la amplitud de las corriente ia e ic aumenta
en función del aumento del valor de SR, lo que indica una relación directa entre ellos. La
forma de la señal del voltagrama indica que tipo de reacción qúımica se genera, puede ser
reversible, cuasi-reversible e irreversible, como se muestra en la Figura 2.16.

Para reacciones reversibles se observa una curva mas simétrica, debido a que la trans-
ferencia de carga es rápida, por lo que la reacción está controlada por la difusión de las
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Potencial vs RE (V)I
(A

)

SR

Figura 2.15: Efecto del valor del SR en las curvas obtenidas con CV.

especies. En las cuasi-reversibles, la transferencia de carga es menos rápida, por lo tanto la
reacción depende de la difusión y de un factor de rapidez de transferencia de carga, lo que
provoca un menor simetŕıa en la curva. En una reacción irreversible se observa una semion-

Potencial vs RE (V)
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)

Potencial vs RE (V)
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Potencial vs RE (V)
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Potencial vs RE (V)

I
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)

Sin reacción RedOx

Figura 2.16: Tipos de voltagramas obtenidos con CV para reacciones reversibles, cuasi-
reversibles, irreversibles y sin reacción RedOx.
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da, debido a que la reacción no regresa a su estado basal, el comportamiento de este tipo
de reacciones son gobernadas, en su totalidad, por el factor de rapidez de transferencia de
carga. Por último, en reacciones que no generan una reacción RedOX no se puede visualizar
una curva simétrica que indique los picos ia e ic.

Por ello, experimentalmente, para caracterizar un analito con CV y poder caracterizarlo
en función de su concentración, éste debe generar una reacción RedOx o tener agregado un
catalizador que propicie la reacción RedOx.

2.3.3. Voltamperometŕıa de onda cuadrada

La técnica de voltamperometŕıa de onda cuadrada (SWV: square wave voltammetry) se
usa para medir la velocidad de una reacción. Es una técnica implementada para caracterizar
reacciones con potenciales de reacción negativos que generan un pulso de corriente. La exci-
tación es mediante una señal de pulsos cuadrados combinada con una señal rampa, como se
muestra en la Figura 2.17.

Vend

Vbegin

Vstep

Amptint

V
(V

)

t (seg)

ir

id

Figura 2.17: Señal de excitación para voltamperometŕıa de onda cuadrada.

La señal comienza en un voltaje de incio Vbegin, en donde empiezan pulsos cuadrados con
una amplitud Amp, y un tiempo de intervalo tint que es el inverso de la frecuencia f de la
señal de pulsos, i.e.

f =
1

tint

, (2.19)

adicionalmente, estos pulsos están combinados con una señal rampa que incrementa con un
valor Vstep hasta el valor del voltaje final Vend. En SWV la medición de corriente i, para
obtener un voltagrama, se hace obteniendo las corrientes de los procesos directo id e inverso
ir, ya que la corriente i se obtiene como

i = id − ir , (2.20)

y el número de muestras por segundo N de corriente i para el voltagrama se puede calcular
con la siguiente expresión

N =
Vend − Vbegin

Vstepf
. (2.21)
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La Figura 2.18 muestra el voltagrama t́ıpico de una reacción RedOx obtenido con la técnica
SWV. En dicho voltagrama se observa una curva de corriente I en función del potencial
generado en el electrodo de referencia RE que tiene un pico máximo ip generado por una
reacción tipo RedOx, el valor de la corriente ip se considera tomando como referencia la ĺınea
base (LB).

I
(A

)

Potencial vs RE (V)

LB

ip

Figura 2.18: Representación de un voltagrama para una medición con SWV.

La amplitud de las curvas obtenidas usando SWV dependen de la frecuencia de la señal
de excitación. Este comportamiento se muestra en la Figura 2.19; en donde, se observa que
la amplitud de la corriente I aumenta en función que aumenta el valor de la frecuencia f .

I
(A

)

Potencial vs RE (V)

f

Figura 2.19: Efecto del valor de la frecuencia en las curvas obtenidas con SWV.

Por otro lado, en la Figura 2.20 se muestran los voltagramas que se pueden obtener
dependiendo el tipo de reacción qúımica que se presente, reversible, cuasi-reversible, irrever-
sible y cuando no existe una reacción RedOx. En la reversible y cuasi-reversible, la curva
de corriente pico está centrada en el valor de 0 del potencial generado en el electrodo de
referencia RE, y la diferencia es que la amplitud en la reacción reversible es mayor. En las
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reacciones irreversibles, la corriente pico se centra en el potencial de reacción, que depende
de la especie, y puede ser positivo o negativo. Por último, en reacciones que no generan
reacción RedOx no se genera un pico de corriente.

La técnica SWV se emplea t́ıpicamente para caracterizar analitos con reacción reversible
en función de su concentración, y su gran ventaja es que ofrece una mayor rapidez de medición
que la técnica CV.

Potencial vs RE (V)
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)
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I
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I
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Reversible Cuasi-reversible

Irreversible

Potencial vs RE (V)

I
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)

Sin reacción RedOx

0 0

00

Figura 2.20: Tipos de voltagramas obtenidos con SWV para reacciones reversibles, cuasi-
reversibles, irreversibles y sin reacción RedOx.

2.3.4. Cronoamperometŕıa

La cronoamperometŕıa (CA: chronoamperometry) es un tipo de amperometŕıa que re-
quiere una señal de voltaje fijo como señal de excitación. Se usa para caracterizar analitos
en los que existe una reacción de transferencia de carga debida al fenómeno de difusión [31].
La Figura 2.21 muestra la señal de excitación, la cual es un voltaje constante con un valor
Vdc.
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trun

Figura 2.21: Señal de excitación para cronoamperometŕıa.

Dicha señal tiene una duración acotada por el intervalo de tiempo tinterval; en donde, se
hacen las mediciones de corriente I cada tiempo trun, tomando las muestras en la ventana de
muestreo (VM), señaladas con un recuadro. Con base en esto, el número de muestras de la
corriente I medida N se puede expresar como

N =
tinterval

trun

. (2.22)

La respuesta de la CA se observa en una curva de corriente i en función del tiempo. En
donde, es posible observar un cambio en la corriente debido a la reacción electroqúımica del
analito generada por un potencial fijo. En la Figura 2.22 se muestra la curva de corriente I
en función del tiempo t, dicha curva es la respuesta de una medición usando CA, y tiene un
comportamiento semejante al de una función exponencial decreciente. Dicho comportamiento
se debe al fenómeno de doble capa eléctrica, el cual produce cambios en el potencial del
electrodo de referencia RE y hace que la corriente en el electrodo de trabajo WE tenga
variaciones.

I
(A

)

t (seg)

Figura 2.22: Representación de la curva de corriente en función del tiempo para una medición
con CA.

En la Figura 2.23 se muestra el efecto del voltaje Vdc sobre la amplitud de la corriente
medida I, en donde se observa que la amplitud de I aumenta en función del incremento del
valor de Vdc, lo que indica que existe una relación directa entre ellos.
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I
(A

)
t (seg)

Vdc

Figura 2.23: Efecto del valor del voltaje aplicado en las curvas obtenidas con CA.

Adicionalmente, caracterizar un analito con CA permite saber que tipo de reacción ocurre.
La Figura 2.24 muestra las curvas de corriente I en función del tiempo t, en donde el valor
de la corriente es positiva cuando ocurre una reacción de reducción, y para el caso contrario,
una reacción de oxidación, el valor de la corriente es negativo.

I
(A

) t (seg)0

Reducción

Oxidación

Figura 2.24: Comportamiento de la corriente I en una reacción de reducción y oxidación con
CA.

2.4. Transistor de efecto de campo

Los transistores de efecto de campo (FET: field effect transistor) son dispositivos electróni-
cos de tres terminales, basados en materiales semiconductores, ampliamente utilizado en
biosensores electroqúımicos como elemento de transducción [42]. Un transistor FET, como
circuito electrónico, es una fuente de corriente controlada por voltaje, que consta de tres
terminales: gate (G), drain (D) y source (S). En la Figura 2.25 se muestra la estructura
general de un transistor FET, en donde circula una corriente I de la terminal D a la S, esa
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corriente I es controlada por el voltaje aplicado en la terminal G. La corriente I circula a
través de un conductor metálico, llamado canal, conectado entre la terminal D y S.

FETG

D

S

I

Figura 2.25: Esquema de la estructura general de un transistor FET.

Existen tres tipos de transistores FET, que se explican brevemente a continuación, y que
se clasifican por el tipo de unión o juntura que los conforma, éstos son [43]:

JFET: Un transistor FET de juntura (JFET: junction FET ) usa una unión o juntura
pn que es la unión entre un material semiconductor tipo p y otro tipo n. Su funcio-
namiento se basa en el encogimiento o ensanchamiento del canal de conducción, dicho
comportamiento es controlado por un voltaje aplicado en la terminal G. Los JFET tie-
ne como ventaja su alta impedancia de entrada, del orden de 1011 Ω, pero desventaja
como necesitar un voltaje alto para controlar el estado de conducción.

MESFET: Los transistores MESFET (metal-semiconductor FET ) usan un metal para
aislar la terminal G del material semiconductor. Su funcionamiento es similar al de un
JFET, pero usando una unión metal-semiconductor, conocida como unión Schottky, en
lugar de una unión semiconductor-semiconductor. El MESFET tienen una velocidad de
respuesta mayor a la del JFET, debido al efecto Schottky que se genera por el contacto
metálico. Por ello, es muy utilizado en aplicaciones de microondas y radio frecuencia,
con la desventaja de que su fabricación es costosa y compleja.

MOSFET: En los transistores MOSFET (metal-oxide-semiconductor FET ) se apro-
vecha la unión metal-óxido-semiconductor, esta unión se logra al usar material, como
el dióxido de silicio (SiO2), como aislante para separar la terminal G del canal. Los
MOSFET son los dispositivos más utilizados en la mayoŕıa de dispositivos electrónicos,
debido a que su fabricación es más simple y menos costosa a la del MESFET, además
de tener una velocidad de respuesta alta.

A continuación se presenta un análisis más detallado del transistor MOSFET, ya que es el
usado en este trabajo como elemento de transducción. Abordando un enfoque cualitativo y
cuantitativo de su principio de operación.
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2.4.1. Transistor de efecto de campo metal-óxido-semiconductor

Los transistores MOSFET, son los dispositivos más utilizados como elemento de trans-
ducción en biosensores FET. Los MOSFET ofrecen ventajas como alta estabilidad ante
variaciones de temperatura o luz, facilidad de miniaturización, integración, aśı como la posi-
bilidad de variar la geometŕıa del elemento sensible que se encuentra embebido en su terminal
gate [44].

Los transistores MOSFET poseen una estructura metal-óxido-semiconductor que se com-
pone de un substrato semiconductor dopado con un material p o n, sobre el cual se coloca
una capa de óxido, generalmente de silicio, que posee propiedades dieléctricas. Finalmente,
sobre la capa de óxido se deposita una capa de metal. El tipo de semiconductor que se usa
como substrato define el tipo de canal del MOSFET, si es un substrato de material tipo n
dopado con tipo p se llama MOSFET canal p; por otro lado, si el substrato es tipo p dopado
con un semiconductor tipo n se denomina MOSFET canal n. Para este trabajo se utilizó
un MOSFET canal n como elemento de transducción, debido a su practicidad de polariza-
ción y caracteŕısticas electrónicas como mayor velocidad, menor ruido, menor impedancia de
empaquetado, entre otras, en comparación a los MOSFET canal p [19].

En la Figura 2.26(a) se puede observar el esquema de la estructura de un MOSFET canal
n, el cual tiene un substrato semiconductor tipo p dopado, en dos regiones, con material n.
Sobre las regiones de semiconductor tipo n se tienen dos contactos metálicos, que son las
terminales drain (D) y source (S). Arriba del material p y entre las terminales D y S, existe
una capa de óxido y un contacto metálico para la terminal gate (G), el tamaño de esa capa
de óxido se denomina canal de conducción. El canal de conducción permite que circule una
corriente drain-source, IDS, de la terminal D a la S, y que tiene un ancho W y un largo L,
con dimensiones en orden micrométrico.

VGS

Óxido

VDS

IDS

D
rain

Source

G
ate

n+ n+

IDS

L

p

W

Figura 2.26: Esquema de la estructura de un transistor MOSFET canal n.

El flujo de la corriente IDS depende del comportamiento del canal, el cual se controla con
el voltaje gate-source, VGS, que se aplica en la terminal G, mientras que el voltaje drain-
source, VDS, polariza al MOSFET y el voltaje de disparo, Vth, es el voltaje en el cual el
MOSFET enciende. Los voltajes VDS y VGS, son parámetros controlados, mientras que el
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voltaje Vth depende de la fabricación del MOSFET y tiene un valor fijo. Por ello, se puede
hacer un análisis de la influencia de los voltajes VGS y VDS sobre la corriente IDS.

En la Figura 2.27 se muestra el comportamiento del MOSFET cuando el voltaje VDS =
0 V, y el voltaje VGS cambia. La Figura 2.27(a) muestra que para un voltaje VGS = 0 V,
no circula la corriente IDS, incluso, si el voltaje VDS fuera mayor a cero. Posteriormente, en
la Figura 2.27 se observa que cuando el voltaje VGS > 0 V aparece un campo eléctrico ~E,
el cual provoca que los electrones se coloquen en la zona del gate y los huecos en una zona
opuesta, aunque esto no genera ninguna corriente por el aislamiento que produce el óxido.
Sin embargo, si se aumentara el valor del voltaje VGS, la acumulación de electrones formaŕıa
una zona n, en donde, se formaŕıa un canal tipo n que permitiŕıa el flujo de la corriente
IDS de la terminal D a la S. Por ello, se puede afirmar que entre mayor sea el valor de VGS

aplicado, mayor será el ancho del canal de conducción. Cuando ocurre este comportamiento,
debido a que VDS = 0 V, se dice que el MOSFET opera en la región de corte, región donde no
circula corriente IDS y se considera al MOSFET apagado, dicho comportamiento se expresa
con la siguiente ecuación

IDS = ID0e
(

VGS−Vth
VT

)
, (2.23)

que considera la corriente drain de saturación, ID0, el voltaje térmico, VT, y que sólo es
valida cuando se cumple VGS < Vth.

GD S

p

n+ n+

GD S

p

n+ n+

VGS

~E

(a) (b)

Figura 2.27: Efecto del voltaje VGS en en MOSFET canal n. (a) Cuando VGS = 0 V. (b)
Cuando VGS > 0.

Por otro lado, la influencia del voltaje VDS define el comportamiento del canal de con-
ducción, únicamente, cuando el VGS > Vth. En la Figura 2.28(a) se muestra que para valores
pequeños de VDS, i.e. VDS < (VGS - Vth), el estrechamiento del canal permite una conduc-
ción lineal, que permite una relación lineal entre el voltaje VDS y la corriente IDS, como lo
establece la ley de Ohm, debido a este comportamiento se denomina región óhmica o lineal
de operación. La corriente IDS en la región óhmica tiene un comportamiento descrito por la
siguiente expresión

IDS = µCox
W

L

[
(VGS − Vth)VDS −

1

2
V2

DS

]
, (2.24)
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Figura 2.28: Efecto del voltaje VDS sobre el ancho del canal, representado por el área som-
breada, en un MOSFET canal n. (a) Cuando VDS < (VGS - Vth). (b) Cuando VDS > (VGS

- Vth).

dicho comportamiento depende de la movilidad de los electrones, µ, la capacitancia por
unidad de área debida a la capa de óxido, Cox, el ancho W y largo L del canal. A medida
de que el valor de VDS aumente, el canal comenzará a reducirse, como se muestra en la
Figura 2.28(b), haciendo que la corriente IDS deje de tener un comportamiento lineal y llegue
a su máximo valor, en el cual se mantendrá constante. En este caso, se dice que el MOSFET
opera en la región de saturación, donde la corriente IDS mantiene un valor constante y esta
dada por la expresión siguiente

IDS =
1

2
µCox

W

L
(VGS − Vth)2 . (2.25)

La forma de caracterizar un MOSFET, es mediante sus curvas caracteŕısticas que permiten
observar el comportamiento de la corriente IDS en función de los voltajes VDS y VGS. En
la Figura 2.29(a) se muestra la curva de salida, en la cual se muestra la corriente IDS en
función del voltaje VDS. En donde, se muestran las tres regiones de operación del MOSFET,
la región óhmica en donde tiene un comportamiento lineal, limitada con una ĺınea punteada.
La región de saturación, en donde, la corriente IDS mantiene un valor constante, finalmente,
la región de corte donde la corriente IDS = 0 A. Adicionalmente, en la curva de salida se
observa como incrementa la amplitud de la corriente IDS en función del incremento del valor
de VGS.

La Figura 2.29(b), muestra la curva de transferencia de la corriente IDS en función de
voltaje VGS. Se puede observar que la corriente IDS presenta un desplazamiento hacia la
izquierda en función del aumento del voltaje VDS, lo que indica que entre mayor valor del
voltaje VDS, menor valor de voltaje VGS necesita el MOSFET para operar.

33
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Figura 2.29: Curvas caracteŕısticas de un MOSFET canal n (a) Curva de salida de corriente
IDS en función del voltaje VDS. (b) Curva de transferencia de corriente IDS en función del
voltaje VGS.

2.5. Biosensores FET

Los biosensores FET (Bio-FET) son considerados una herramienta robusta y novedosa,
que resulta atractiva por su capacidad de miniaturización, velocidad de respuesta, integración
a dispositivos portables, manufactura, por mencionar algunas ventajas [45].
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Figura 2.30: Esquema general de un biosensor FET.

Los Bio-FET son una combinación de un sensor potenciométrico y un transductor de
efecto de campo. En la Figura 2.30 se muestra el esquema general de un biosensor FET, en
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donde se tiene el analito, el elemento sensible, electrodos o membrana, que es donde ocurre
el fenómeno potenciométrico que genera una diferencia de potencial asociada a la reacción
electroqúımica del analito. Dicha diferencia de potencial, es aplicada en la compuerta de
entrada del transistor MOSFET, que funciona como elemento transductor, y que genera una
corriente I proporcional a la diferencia de potencial del elemento sensible que tiene embebi-
do en la terminal gate. La corriente I es acondicionada, digitalizada y procesada mediante
un sistema de instrumentación para poder caracterizar, cualitativa y cuantitativamente, al
analito.

Los materiales usados para fabricar un Bio-FET pueden variar dependiendo de la apli-
cación, en la extensa revisión al estado del arte, se encontraron Bio-FET fabricados con
substratos flexibles [46], nanohilos [47], grafeno [48], materiales bio-orgánicos [49], por men-
cionar los más vanguardistas.

Existen diferentes tipos de Bio-FET, cada uno de estos funciona bajo el mismo prin-
cipio de operación, pero con diferente estructura. A continuación se presentan algunos de
los Bio-FET más utilizados para aplicaciones biológicas, principalmente, para medición de
concentración.

2.5.1. Ion-sensitive FET

El dispositivo FET sensible a iones (ISFET: Ion-sensitive FET) fue el primer Bio-FET
fabricado con el fin de cuantificar concentración de iones hidrógeno. Los ISFET se caracteri-
zan por usar la estructura de un transistor MOSFET, con la diferencia que en un ISFET no
existe contacto metálico en la terminal gate, y en su lugar se coloca una membrana sensible.
Dicha membrana es sensible a iones espećıficos, por lo que sólo reacciona ante un ion concre-
to, la selección iónica se puede dar por una membrana porosa, con poros del tamaño de ion,
o por una membrana cargada eléctricamente con carga opuesta a la del ion para atraerlo. En
la Figura 2.31 se muestra la estructura de un ISFET, muy similar a un transistor MOSFET
canal n pero con la terminal gate modificada, con una membrana sensible (MS), en donde
se coloca el analito. El analito es polarizado mediante un electrodo de referencia (RE), que
esta conectado a un voltaje de corriente directa, VREF.

D S

p

n+ n+

Analito

VREF

RE

VDS

Óxido MS

Figura 2.31: Estructura de un Ion-sensitive FET.
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El material con el que se fabrica la MS define la sensibilidad y rango de operación del
ISFET. La principal desventaja de los ISFET es la corta vida útil que tiene, debido a que la
MS se desgasta y con ella el óxido, por lo cual se vuelve desechable, además, de necesitar una
fabricación compleja. Sin embargo, al permitir una interacción más directa del analito con
la MS y el MOSFET, permite una mayor relación señal a ruido y menor ĺımite de detección
en las mediciones [50].

2.5.2. Chemical modified FET

Los sensores FET qúımicamente modificados (CHEMFET: chemical modified FET) tie-
nen una estructura similar al ISFET, con la diferencia que sobre la membrana sensible MS,
tiene un hidrogel (HG). Un HG es un poĺımero, generalmente orgánico, hidrófilo; que en
presencia de un ĺıquido, lo absorbe ocasionando un aumento considerable en su volumen, sin
embargo, tienen la capacidad de mantener su forma hasta alcanzar un equilibrio qúımico.
Cuando no hay presencia de ĺıquido sobre el HG, éste mantiene una apariencia similar a la de
un cristal. Al igual que el ISFET, el analito es excitado mediante un denominado electrodo
de referencia (RE) conectado a un voltaje VREF.
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MS
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Figura 2.32: Estructura de un Chemical modified FET.

Los CHEMFET tienen una vida útil larga, una alta velocidad de respuesta, además, se
pueden hacer mediciones con volúmenes pequeños y la selectividad de iones se da por el
hidrogel que presenta una mayor especificidad, al ser un elemento orgánico puede generar
reacciones electroqúımicas con otras moléculas orgánicas como glucosa, agarosa, fructosa,
albúmina, entre otras [51].

2.5.3. Enzyme modified FET

Un sensor FET modificado enzimáticamente (EMFET: enzyme modified FET) es un
dispositivo bioelectrónico que tiene una capa de enzimas inmovilizadas sobre la superficie
de una membrana. Incluso, se considera al EMFET como un ISFET que tiene un capa
enzimática sobre su membrana. Las enzimas funcionan como bioreceptor, lo que aumenta la
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especificidad del sensor para detectar una molécula con mayor facilidad. En la Figura 2.33 se
muestra la estructura de un EMFET, que sobre la superficie de su membrana sensible (MS)
tiene una capa de enzimas inmovilizadas, el analito, polarizado por medio del electrodo de
referencia (RE) con un voltaje VREF, reacciona ante la presencia de las enzimas.
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Óxido MS

Enzima

Figura 2.33: Estructura de un Enzyme modified FET.

El usar una capa enzimática, además de aumentar la especificidad del sensor, aumenta
considerablemente la sensibilidad y resolución de éste, aśı como la rapidez de respuesta,
por lo que los EMFET son una herramienta muy confiable para detección de algún agente
biológico [52].

2.5.4. Deoxyribonucleic acid FET

Los sensores de ácido desoxirribonucleico FET (DNAFET: Deoxyribonucleic acid FET)
permiten detectar ADN gracias al proceso de hibridación. En dicho proceso, se combinan
dos cadenas complementarias simples de ADN y forman una molécula de doble cadena o
hélice. En la Figura 2.34 se muestra la estructura y procesos de hibridación de un DNAFET,
en donde sobre la capa de óxido se inmoviliza una cadena de DNA, el analito contiene la
cadena complementaria, y es polarizado con un electrodo de referencia (RE). Cuando ocurre
el proceso de hibridación se forman las cadenas dobles sobre la capa de óxido, lo que hace
cambiar la conducción del MOSFET.

Por su estructura, los DNAFET tienen la desventaja de que el área de la capa de óxido
es un factor importante que limita la operación del sensor. Sin embargo, la capacidad de
detectar material genético permite que el DNAFET sea una herramienta muy socorrida
en la detección de enfermedades como coronavirus, influenza, hepatitis, Alzheimer, cancer,
malaria, entre otras [53].
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Figura 2.34: Estructura de un Deoxyribonucleic acid FET y proceso de hibridación.

2.5.5. Organic FET

Los sensores FET orgánicos (OGFET: Organic FET) son dispositivos que usan un subs-
trato semiconductor orgánico, en donde se genera el canal de conducción, un substrato
dieléctrico y no hace uso de electrodo de referencia. La Figura 2.35 muestra la estructura
de un OFET, en donde las terminales drain y source están conectadas en el semiconductor
orgánico, debajo del semiconductor tiene un capa dieléctrica, conectada por el otro extremo
a la capa de óxido que áısla la terminal gate. En la terminal gate se aplica un voltaje VREF,
esto genera una acumulación de carga entre la capa dieléctrica y el semiconductor orgánico,
y circula una corriente de drain a source que está controlada por la acumulación de car-
ga mencionada y de la interacción del semiconductor orgánico con el analito, que provoca
modificaciones en las propiedades del semiconductor orgánico.

D S

Semiconductor
orgánico

n+ n+

Analito

VDS

Óxido

Dieléctrico

G

VREF

Figura 2.35: Estructura de un Organic FET.

El usar un semiconductor orgánico, permite la fabricación de dipositivos OFET flexi-
bles, biocompatibles y biodegradables; además, como sensor presenta buena sensibilidad,
estabilidad y precisión [54].
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2.5.6. Extended gate FET

Un sensor FET de gate extendido (EGFET: Extended gate FET) es uno de los Bio-
FET más sencillos de fabricar, al diferencia de los anteriores, un EGFET no tiene embebido
el elemento sensible en la terminal gate, por ello, su estructura permite que los elementos
sensibles puedan ser intercambiables. En la Figura 2.36 se muestra la estructura de un
EGFET, en donde se observa que en la terminal gate se conecta un electrodo de trabajo
(WE), en el cual se genera una diferencia de potencial debida a la reacción electroqúımica
del analito provocada por un electrodo denominado de referencia (RE), en donde se aplica
un voltaje VREF.

D S

p

n+ n+

Analito

VREF

RE

VDS

Óxido

G

WE

Figura 2.36: Estructura de un Extended gate FET.

Por su estructura, los sensores EGFET permiten modularidad en los electrodos de traba-
jo, mediciones en muestras microvolumétricas, portabilidad, facilidad de integración y bajo
costo. Además, permite que el electrodo WE tenga diferentes geometŕıas, sea de distintos ma-
teriales, contenga biomoléculas inmovilizadas, entre otras [44]. Por ello, ésta fue la estructura
usada en este trabajo y se explica más a detalle en el Caṕıtulo 3.

Los conceptos abordados en este caṕıtulo pretenden mostrar el marco de referencia para
el lector. Se presentaron los conceptos más importantes sobre biosensores electroqúımicos,
desde un punto de vista ingenieril, mencionando los fenómenos electroqúımicos en soluciones,
las técnicas e instrumentación utilizadas en aplicaciones electroqúımicas, funcionamiento de
dispositivos MOSFET, hasta finalmente abordar los diferentes tipos de biosensores FET,
mencionando brevemente sus ventajas y desventajas. Con ello, en el siguiente caṕıtulo se
presenta el diseño del biosensor FET y de su sistema de instrumentación, aśı como la pre-
paración de muestras usadas para las mediciones de concentración desarrolladas.
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CAPÍTULO 3

DISEÑO EXPERIMENTAL

En este caṕıtulo se presenta el diseño del biosensor FET y su sistema de medición. Se
muestran las partes fundamentales que los conforman, aśı como la metodoloǵıa de prepara-
ción de las muestras usadas para las mediciones de concentración de iones hidrógeno, ácido
ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul de metileno.

3.1. Descripción funcional

Este trabajo presenta el diseño de un biosensor FET (Bio-FET), modular en sus elec-
trodos y su sistema de instrumentación, portable, accesible y de hardware mı́nimo. Como
se muestra en la Figura 3.1, el sistema consta de tres elementos principales: el primer ele-
mento es el elemento sensible, electrodos, donde se deposita una muestra microvolumétrica
del analito, de 50 µL; el segundo es el dispositivo transductor, integrado por un dispositivo
MOSFET canal n que esta embebido en una tarjeta PCB (Printed Circuit Board) junto a
una resistencia y un conector para los electrodos; por último se tiene una tarjeta PSoC (Pro-
grammable System-on-Chip), que permite la configuración de hardware mediante software
en un mismo chip, en la cual fue desarrollado el sistema de medición aśı como el env́ıo de
datos a una computadora personal (PC).

Todo el sistema fue diseñado pensando en ser portable y modular, de modo que los elec-
trodos puedan ser intercambiados. Ésto permite estudiar distintos analitos sin necesidad de
alterar la estructura del sistema, ni el montaje experimental. Por tanto, todos los resultados
mostrados en el Caṕıtulo 4 fueron obtenidos con el montaje experimental que se muestra en
la Figura 3.1. En dicha figura, se observa el analito que es depositado con una micropiteta
sobre los electrodos, los cuales están conectados al transductor que esta embebido en la tar-
jeta PSoC, en donde se encuentra el sistema de instrumentación que permite la adquisición
y env́ıo de datos a una computadora personal.
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AnalitoCable
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Pipeta

Figura 3.1: Representación esquemática general de la estructura del sistema y montaje ex-
perimental.

3.2. Diseño del biosensor

El Bio-FET diseñado corresponde a una configuración EGFET (Extended-Gate Field-
Effect Transistor), el cual permite el intercambio de electrodos, debido a esta configuración
no necesita tener embebidos los electrodos en la terminal de entrada del transistor. El EGFET
diseñado, se conforma de dos elementos principales, los electrodos y un transistor MOSFET
(Metal-Oxide-Semiconductor Field-Effect Transistor), como se ilustra en la Figura 3.2. Donde
se puede observar un voltaje VREF conectado al electrodo de referencia (RE) para excitar el
analito que se tiene bajo estudio, posteriormente se tiene un electrodo de trabajo (WE) que es
usado como elemento sensible ante las reacciones electroqúımicas del analito, dicho electrodo
WE se encuentra embebido en la terminal gate del dispositivo MOSFET. El MOSFET es
polarizado en su terminal drain con un voltaje VDS, para poder generar la corriente drain-
source, IDS.

WE

VREF

RE
Óxido

VDS

IDS

D
rain

Source

G
ate

n+ n+

IDS

L

p

W

Analito

Figura 3.2: Esquema de la arquitectura general de un sensor EGFET.

Un Bio-FET, es la combinación de un sensor potenciométrico, electrodos, y un transduc-
tor de efecto de campo, transistor. Es decir, los procesos electroqúımicos de analito generado
por el electrodo RE, generan un potencial sensado por el electrodo WE que al estar embe-
bido al gate del MOSFET, modifica la conducción de éste. Por ello, el comportamiento del
Bio-FET diseñado puede representarse con el modelo de la corriente, IDS, del MOSFET en
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la zona lineal, i.e.

IDS = µCox
W

L

[
(VREF − V∗

th)VDS −
1

2
V2

DS

]
, (3.1)

donde µ es la mobilidad de los portadores de carga, Cox la capacitancia por unidad de área
debida al óxido del gate, W y L el ancho y largo del canal, respectivamente, y V∗

th el voltaje
de umbral. En el voltaje V∗

th, se engloba la contribución electoqúımica y el comportamiento
electrónico del transistor, dado por

V∗
th = Vth + VCHEM , (3.2)

con Vth siendo el voltaje de umbral, propio del MOSFET, y VCHEM el voltaje que involucra
los procesos entre la interfaz electrodo-electrolito, y que está dada por [55]

VCHEM = EREF − ψ0 + χsol −
φm
q

, (3.3)

considerando que EREF es el potencial del electrodo RE, ψ0 es el potencial qúımico que
depende de la actividad iónica, χsol es el potencial debido a un dipolo generado por moléculas
del electrolito, φm es la función de trabajo del electrodo RE y q la carga del electrón.

El potencial EREF corresponde a la ecuación de Nernst utilizada para calcular potenciales
de reducción de un electrodo según la concentración del analito, descrito por la siguiente
expresión

EREF = E0 +
RT

nF
lnQ , (3.4)

siendo E0 el potencial estándar del electrodo RE, para este trabajo E0 = 0.22 V (para RE
de Ag/AgCl), R la constante de los gases ideales, T la temperatura, n la cantidad de moles
de electrones que participan en la reacción, F la constante de Faraday y Q el cociente de la
reacción.

Finalmente, la caracterización, cualitativa y cuantitativa, del Bio-FET como sensor de
concentración se hizo mediante las curvas de transferencia, IDS en función de VDS, y de salida,
IDS como función de VREF, con sus respectivas curvas de calibración.

3.2.1. Sistema de electrodos

En este trabajo se emplean electrodos serigrafiados (SPEs, screen-printed electrodes),
fabricados por Metrohm DropSens, los cuales tienen una geometŕıa plana y dimensiones
que permiten mediciones en muestras de 50 µL. En la Figura 3.3 se muestra un diagrama
esquemático del sistema de electrodos, conformado por un electrodo de referencia (RE) y
uno de trabajo (WE).

33 mm

10 mm

WE

RE

0.5 mm

4 mm

Figura 3.3: Dimensiones del sistema de electrodos utilizado como elemento sensor.

43
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El electrodo RE sirve para fijar el voltaje de referencia que polariza al analito. El po-
tencial de dicho electrodo es fijo, por lo que cualquier cambio de potencial se le atribuye
al electrodo WE. En consecuencia, la composición del RE debe ser constante y conocida.
Por ello, el electrodo RE usado en este trabajo es de una aleación de plata con cloruro de
plata (Ag/AgCl), ya que es un elemento qúımicamente estable, se considera un electrodo
no polarizable y tiene mayor estabilidad ante cambios de temperatura, dichas caracteŕısticas
hacen que el RE de Ag/AgCl sea un electrodo adecuado para aplicaciones biológicas [56].

Para el electrodo de trabajo WE se usaron diferentes materiales, dependiendo de cada
aplicación, como: óxido de indio y estaño (ITO: Indium Tin Oxide), carbón (C) y carbón
con glucosa oxidasa (C/GOx) inmovilizada sobre su superficie. En la Tabla 3.1 se resumen
los materiales de los electrodos usados para los distintos analitos.

Tabla 3.1: Material de los electrodos usados para las mediciones de concentración.

Medición Material del WE Material del RE
Iones hidrógeno ITO Ag/AgCl

Ácido ascórbico C Ag/AgCl

Glucosa C/GOx Ag/AgCl
Ferricianuro de

potasio
C Ag/AgCl

Azul de
metileno

C Ag/AgCl

3.2.2. Transistor MOSFET

La etapa de transducción por efecto de campo, se implementó con un transistor MOS-
FET canal n, usando el circuito integrado CD4007UB (Texas Instruments), que contiene
tres MOSFET tipo n y tres tipo p, en el mismo chip. Los parámetros del CD4007UB más
importantes, para este trabajo, son el ancho y largo del canal W y L respectivamente, la ca-
pacitancia por unidad de área del óxido Cox, el voltaje de umbral Vth y el voltaje de operación
máximo en la terminal drain VDSM, todos estos valores se muestran en la Tabla 3.2.

Tabla 3.2: Parámetros eléctricos del MOSFET canal n que se encuentra en el circuito inte-
grado CD4007UB.

Parámetro Valor
W 5 µm
L 100 µm
Cox 0.27 nF/m
Vth 0.9 V

VDSM 18.0 V

El desempeño del MOSFET es importante, debido a que es el encargado de la transduc-
ción por efecto de campo. Por ello, para este trabajo el circuito CD4007UB fue el adecuado;
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sin embargo, se puede usar otro modelo diferente que cumpla con las caracteŕısticas ya
especificadas.

3.3. Diseño del sistema de medición

El propósito del sistema de medición es brindar una instrumentación accesible y de hard-
ware mı́nimo, para caracterizar al Bio-FET como sensor de concentración. Para caracterizar
al Bio-FET, el sistema puede generar, adquirir, procesar y transmitir las señales necesarias
para obtener las curvas caracteŕısticas de éste.

En la Figura 3.4 se muestra el diagrama del sistema desarrollado, con todas las etapas
que lo conforman. Se observa que tiene como unidad central de procesamiento un dispositivo
PSoC 5LP, de la familia Cypress Semiconductor, que tiene microcontrolador de 32 bits
(ARM CORTEX M-3), y que fue seleccionado por su capacidad de implementar y configurar
hardware mediante software. Es decir, todos los elementos que se describen a continuación
están embebidos en el dispositivo PSoC 5LP, a excepción de la resistencia Rf y el Bio-FET.

El voltaje drain-source, VDS, es generado por medio de un convertidor digital analógico
(DAC: digital to analog converter) de 8 bits, que en su salida tiene un seguidor de voltaje
(Vf ). Este voltaje es aplicado a la terminal drain (D) del MOSFET, en un intervalo de 0 a
4.0 V. Similarmente, el voltaje de referencia, VREF, se genera mediante un DAC, cuya salida
esta conectada a un Vf , y que genera un voltaje en un intervalo de 2.0 a 4.0 V. El voltaje
VREF se aplica en el electrodo de referencia (RE) del Bio-FET, para polarizar el analito
bajo estudio (AUT). El electrodo de trabajo (WE) esta embebido en la terminal gate del
MOSFET, el potencial medido con el WE controla la conducción del MOSFET, lo cual se
ve reflejado en la corriente drain-source (IDS). La corriente es medida en la terminal source
(S) del MOSFET mediante un amplificador de transimpedancia (TIA), con una resistencia
externa (Rf ) de 1 kΩ. La salida del TIA (Vo), es un voltaje proporcional a la corriente medida
IDS, y que se relaciona con la siguiente expresión

Vo = −Rf IDS . (3.5)

El voltaje Vo es digitalizado mediante un convertidor analógico digital (ADC: analog to digital
converter), Sigma Delta (∆Σ) de 16 bits. Posteriormente, los datos se env́ıan mediante un
modulo UART (universal asynchronous receiver-transmitter), v́ıa puerto USB (universal
serial bus), para procesar y obtener las curvas de la corriente medida IDS, en función del
voltaje VDS y VREF. La curva de corriente IDS en función del voltaje VDS, se conoce como
curva de salida y se obtiene variando el valor de VDS de 0 a 4.0 V, con un valor fijo de
VREF. Mientras que la curva de corriente IDS en función del voltaje VREF, llamada curva de
transferencia, se obtiene variando el voltaje VREF de 0 a 4.0 V, con un valor fijo de VDS.
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CAPÍTULO 3. DISEÑO EXPERIMENTAL

UART

DAC

DAC

TIA
ADC

PSoC 5LP

32-bit
ARM
Cortex-M3

Vo

IDS

Rf

Bio-FET

E
S

WERE

AUT

VREF

VDS

D

G

S

∆Σ
16-bit

8-bit

8-bit

Vf

Vf
PC

Figura 3.4: Diagrama de bloques del sistema de instrumentación para un Bio-FET.

3.4. Preparación de muestras

Para las mediciones de iones hidrógeno, ácido ascórbico (AA), glucosa (G), ferricianuro de
potasio (KF) y azul de metileno (MB), se prepararon diferentes soluciones. Para la medición
de concentración de iones hidrógeno o de pH, se prepararon soluciones tipo buffer; y para
las demás mediciones se prepararon soluciones diluyendo AA, G, KF y MB en un electrolito
soporte. Por ello, en esta sección se explica la preparación de estas muestras y las especies
utilizadas.

3.4.1. Preparación de buffer

Un buffer es una solución que mantiene su acidez o basicidad dentro de un intervalo
reducido de pH, por lo cual se dice que mantiene un valor de pH constante [57]. Para preparar
una solución buffer, con un valor fijo de pH, se requiere un ácido débil y una sal de su base
conjugada, y calcular la concentración de cada una de estas mediante la ecuación mediante
la ecuación de Henderson-Hasselbalch, que esta dada por

pH = pKa + log
[A]

[B]
, (3.6)

siendo pKa la constante de disociación ácida, propia de cada especie, [A] y [B] la concen-
tración del ácido y base conjugada, respectivamente. En la Tabla 3.3 se muestran los pares
ácido-base usados para la preparación de las soluciones buffer, su constante pKa y valor final
de pH.
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Tabla 3.3: Pares ácido-base usados para preparación de soluciones buffer.

Par ácido-base Fórmula qúımica pKa pH

Ácido cloroso/Dióxido de cloro HClO2/ClO2 2.00 2

Ácido nitroso/Dióxido de nitrogeno HNO2/NO−
2 3.37 4

Ácido acético/Acetato CH3COOH/CH3COO− 4.47 5

Ácido fosfórico/Fosfato ácido H2PO−
4 /HPO−2

4 7.21 7
Amonio/Amoniaco NH+

4 /NH3 9.25 9

3.4.2. Preparación de soluciones estándar

Una solución estándar es aquella que tiene una concentración conocida de una especie
espećıfica, que son el tipo de soluciones que se usaron en este trabajo. Dichas soluciones
constan de dos partes, el electrolito soporte y la solución estándar. El electrolito soporte es
aquel formado por una sal iónica que aumenta la conductividad de una solución sin participar
en la reacción qúımica, y tiene como función minimizar el efecto de migración [31]. En este
trabajo se usaron diferentes electrolitos soporte para las mediciones de AA, G, KF y MB,
los cuales fueron preparados con las especies que se muestran en la Tabla 3.4, en donde se
indica la especie, su fórmula qúımica, el peso molecular (n) y la aplicación en la que se usa.

Tabla 3.4: Especies usados para la preparación de electrolitos soporte.

Especie Fórmula qúımica n (g/mol) Aplicación

Cloruro de potasio KCl 74.55
Ácido ascórbico y

ferricianuro de potasio
Cloruro de sodio NaCl 58.44 Glucosa

Buffer fosfato salino (PBS) - 411.04 Azul de metileno

El electrolito soporte, para cada aplicación, se preparó diluyendo una masa m de una
especie en un volumen V de agua destilada, para calcular m se usó la ecuación de molaridad
dada por

m = MnV , (3.7)

que permite calcular el valor de m para una solución de concentración molar M .

Una vez obtenidos los electrolitos soporte, se preparon las soluciones estándar de ácido
ascórbico, glucosa, ferricinuro de potasio y azul de metileno. Para preparar las soluciones
a diferentes concentraciones molares M se calculó la m necesaria de la especie mediante la
Ecuación 3.7, y se diluyó en un volumen V , de electrolito soporte previamente preparado.
En la Tabla 3.5 se muestran las especies, su fórmula qúımica y su valor de n.
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Tabla 3.5: Especies usadas para la preparación de soluciones estándar.

Soluto Fórmula qúımica n (g/mol)

Ácido ascórbico C6H8O6 176.12
D-(+)-Glucosa C6H12O6 180.16

Ferricianuro de potasio K3[Fe(CN)6] 368.34
Azul de metileno C16H18N3SCl*3H2O 379.90

En resumen, en este caṕıtulo se abordó el diseño del Bio-FET y su sistema de instru-
mentación, para poder realizar las mediciones de concentración de iones hidrógeno, ácido
ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul de metileno. Se expusieron las diferentes
etapas que conforman al Bio-FET, aśı como los componentes y funcionamiento del sistema
de medición. Finalmente, se presentó la metodoloǵıa experimental para la preparación de
soluciones buffer, electrolitos soporte y soluciones estándar, usadas en las mediciones que se
muestran en el siguiente caṕıtulo.
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CAPÍTULO 4

RESULTADOS

En este caṕıtulo se presentan los resultados obtenidos con el biosensor y sistema de medi-
ción descritos en el caṕıtulo anterior. Se muestra la caracterización del sistema, en donde se
comparan las mediciones hechas con el sistema diseñado con un equipo de laboratorio comer-
cial. Posteriormente, se muestra la caracterización del Bio-FET como sensor para mediciones
de concentración de iones hidrógeno, ácido ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul
de metileno. Para cada aplicación se realizaron repetidas mediciones, sin embargo, como el
objetivo de este trabajo es presentar la metodoloǵıa fundamental de calibración, para medir
concentración con Bio-FET, sólo se reportan las curvas de transferencia y salida más ade-
cuadas y que fueron seleccionadas de acuerdo a lo que se reporta en la literatura [44]. Por
otro lado, en cada experimento se usaron distintos sistemas de electrodos serigrafiados, con
excepción del experimento de medición glucosa, los cuales fueron enjuagados y reutilizados
para realizar las mediciones; idealmente, no es lo más viable, sin embargo, por cuestiones de
practicidad y debido a que experimentalmente se observó que las variaciones en las medicio-
nes eran ligeras e insignificantes, se concluyó que para fines de demostración de calibración
del Bio-FET como sensor de concentración es viable reutilizarlos. Cabe mencionar, que el
reutilizar electrodos tiene limitaciones debido al desgaste, oxidación y alteraciones qúımicas
del material sensible. En lo que concierne al experimento de medición de glucosa, no existió
este problema ya que se utilizaron tiras reactivas, comerciales, de un sólo uso.

Posteriormente, para cada aplicación se realizó una medición usando técnicas electro-
anaĺıticas convencionales, usando el circuito potensiostato EmStat Pico Development Kit
de la marca PalmSens, con el fin de tener una métrica de comparación para el Bio-FET
diseñado. Esto debido a que comercialmente no existen Bio-FET con la arquitectura que se
presenta en este trabajo. Experimentalmente, las mediciones se hicieron de la misma forma
que en el Bio-FET y usando los mismos electrodos que se mencionan en cada aplicación.
Finalmente, aunque el principio de transducción, electroqúımica, es el mismo en ambas me-
diciones la comparación de desempeño y funcionamiento del Bio-FET se hizo mediante el
ĺımite de detección (LD), que es un parámetro de suma importancia en sensores de concen-
tración [58-60].
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4.1. Caracterización del sistema

Para evaluar y comprobar el correcto funcionamiento del sistema de medición diseñado,
se realizó la caracterización eléctrica del MOSFET usado como transductor, la cual también
se realizó con una fuente de voltaje, programable y que se usa t́ıpicamente para caracterizar
Bio-FET [20]. Dicha caracterización se hizo obteniendo las curvas de salida y transferencia,
sin usar el sistema de electrodos, conectando el voltaje VREF directamente a la terminal gate
del MOSFET.

En la Figura 4.1(a) se muestra la curva de salida, donde se observa la corriente IDS como
función del voltaje VDS, para cinco diferentes valores de VREF en el rango de 2.0 a 4.0 V.
En dicha curva, se observa cómo disminuye la amplitud de la corriente IDS al disminuir el
valor de VREF. En la curva de salida, se puede observar, claramente, las zonas de operación
del MOSFET, remarcando que para valores de VDS > 0.5 V el MOSFET opera en la zona
activa, y para VDS < 0.5 V opera en la zona lineal. Con una ĺınea sólida se indican las curvas
obtenidas con el sistema de medición diseñado, mientras que con una ĺınea punteada se
muestran las obtenidas con una fuente de voltaje KEITHLEY 2220-30-1, se puede observar
que en las curvas obtenidas con la fuente de voltaje se presenta una mayor cantidad de
variación en las mediciones, que se puede notar en la región activa del MOSFET.

La Figura 4.1(b) muestra la curva de transferencia, en donde la corriente IDS es función
del voltaje VDS para cuatro diferentes valores de VDS en el rango de 0.1 a 1.5 V. En dicha
curva, se puede observar que el voltaje de umbral Vth es aproximadamente 1.2 V; es decir,
para voltajes VREF < Vth la corriente IDS del MOSFET será nula. De igual manera, las
curvas obtenidas con el sistema diseñado se muestran con una ĺınea sólida y las obtenidas
con la fuente de voltaje con una ĺınea punteada.

El realizar la caracterización con ambos sistemas, el diseñado y el comercial, permitió
validar el correcto funcionamiento del sistema diseñado, ya que las curvas obtenidas con
éste se asemejan a las obtenidas con la fuente de voltaje comercial. La principal ventaja
del sistema diseñado es que permite realizar mediciones con un mayor número de muestras
en menor tiempo, esto debido a que el tiempo de conmutación de la fuente de voltaje es
mucho mayor al del sistema diseñado. Por lo cual, el sistema diseñado permite tomar 255
muestras en un tiempo de aproximadamente 0.25 minutos, mientras que la fuente de voltaje
tarda aproximadamente 4 minutos para tomar el mismo número de muestras. Por último,
f́ısicamente el sistema diseñado es más portable, ya que tiene dimensiones de 9.75 cm de largo,
2.41 cm de ancho y una altura despreciable; mientras que la fuente de voltaje programable
mide 38.40 cm de largo, 24.18 cm de ancho y 10.53 cm de altura.

Finalmente, la caracterización del MOSFET sirvió para definir los valores más adecuados
de los voltajes VREF y VDS, para obtener las curvas de salida y transferencia, respectivamente,
que permitieron caracterizar al Bio-FET como sensor de concentración.
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Figura 4.1: Caracterización del MOSFET canal n usando el sistema diseñado y una fuente
de voltaje comercial. (a) Curvas de salida de la corriente IDS en función del voltaje VDS para
diferentes valores de VREF. (b) Curvas de transferencia de la corriente IDS en función del
voltaje VREF para diferentes valores de VDS.

4.2. Medición de iones hidrógeno

El pH es una escala que permite cuantificar iones hidrógeno H+ e hidróxido OH− en
una solución para determinar si es alcalina, neutra o básica. El pH se cuantifica de forma
logaŕıtmica mediante la siguiente expresión

pH = −log10[H+] . (4.1)

Una solución ácida o alcalina (pH < 7) posee mayor concentración de iones H+ que de
OH−, por otra parte en una solución neutra (pH = 7) existe la misma concentración de H+

y OH−; finalmente, en una solución básica (pH > 7) la concentración de H+ es mayor a la
de OH− [57].

La motivación de este experimento fue, en primer lugar, porque el pH es un indicador
muy importante en diversos procesos biológicos. Por ejemplo, en la piel humana, donde el
pH puede ser un indicador de prevención ante algún estado fisiológico [61], en detección de
procesos que involucran material genético [62] mediante cambios de pH, para detección de
bacterias con base en incrementos o decrementos de pH [63], incluso, en muestras prove-
nientes de alimentos comerciales [64]. Aunado a ello, es la aplicación t́ıpica, ya que permite
caracterizar de forma simple pero versátil a los Bio-FET [65].

Para caracterizar al Bio-FET como sensor de pH, se prepararon cinco soluciones buffer,
diluyendo un par ácido-base en agua destilada. El valor de pH para cada buffer, se calculó
usando la fórmula de Henderson-Hasselbalch (ver Sección 3.4), obteniendo los valores que se
muestran en la Tabla 4.1.
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Tabla 4.1: Soluciones buffer preparadas para la caracterización del Bio-FET de pH.

Solución pH
Buffer 1 2
Buffer 2 4
Buffer 3 5
Buffer 4 7
Buffer 5 9

Experimentalmente, para esta aplicación se usó un sistema de electrodos de geometŕıa
plana, formado por un electrodo de referencia de plata con una aleación de cloruro de plata
(Ag/AgCl) y un electrodo de trabajo fabricado de de ITO (Indium Tin Oxide). Posterior-
mente, se colocó una muestra de, aproximadamente, 50µL de cada buffer, cubriendo ambos
electrodos. Finalmente, el electrodo se enjuagó con agua destilada después de cada medición.

En la Figura 4.2(a) se muestra la curva de salida, donde se observa la corriente drain-
source, IDS, como función del voltaje drain-source, VDS, para un voltaje de referencia, VREF,
fijo. En dicha curva, se observa cómo disminuye la amplitud de la corriente IDS al aumentar
el valor de pH, lo que sugiere una relación inversa entre ellos. Además, en la Figura 4.2(a)
se indica con una ĺınea punteada el valor de VDS, en el cual se toman los valores de IDS para
caracterizar cualitativa y cuantitativamente al sensor.

En la Figura 4.2(b) se muestra la curva de calibración del Bio-FET de pH. Dicha curva
muestra una relación inversa entre la ráız cuadrada de la corriente IDS como función del
valor de pH. Los datos experimentales fueron ajustados a un modelo lineal, obteniendo un
coeficiente de determinación, r2, mayor a 99 %, lo que garantiza una respuesta lineal del
sensor diseñado. Por otra parte, de forma cuantitativa se obtuvo una sensibilidad de 1.16
(µA)1/2/pH y un limite de detección (LD) de pH igual a 0.8. En la Figura 4.2(c) se muestra
la curva de transferencia del Bio-FET de pH, en la cual se observa la corriente IDS como
función del voltaje VREF, para los diferentes valores de pH y a un voltaje VDS fijo de 1.5 V.
En dicha curva de transferencia es posible observar un desplazamiento hacia la derecha del
voltaje Vth en función del valor de pH. El punto de operación para caracterizar al sensor, se
colocó en 0.3 mA y está señalado con la ĺınea punteada de la Figura 4.2(c).

En la Figura 4.2(d) se muestra la curva de calibración, en donde, se observa un incremento
proporcional de VREF conforme el pH aumenta. Los datos experimentales fueron ajustados
a un modelo lineal, obteniendo un coeficiente r2 muy cercano a 1, lo que indica un compor-
tamiento altamente lineal por parte del Bio-FET. Además, la sensibilidad obtenida de dicha
curva es de 53.2 mV/pH, un valor que coincide con el ĺımite de Nernst, y un LD de pH 1.1.

La técnica electroanaĺıtica t́ıpicamente implementada para medir pH, usando un cir-
cuito potenciostato, es la potenciometŕıa de circuito abierto (OCP: open circuit potentio-
metry) [66]. Los parámetros de la técnica OCP que se usaron se muestran en la Tabla 4.2,
trun es el valor de tiempo de escaneo; es decir, cada cuanto tiempo se hace una medición, y
tinterval el tiempo que dura la medición de potencial.
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0 1 2 3 4

0.2

0.6

1

I D
S

(m
A

)

VDS (V)

VREF = 2.0 V

0.4

0.8

(a)

2 3 4 5 6 7 8 9
18

22

26

30

2 3 4 5 6 7 8 9

1.6

1.7

1.8

1.9

2.0

Datos
Ajuste

Datos
Ajuste

V
R

E
F

(V
)

(I
D

S
)1
/
2

(µ
A

)1
/
2

pH

pH

S = 1.16 (µA)1/2

pH

r2 = 0.9930

S = 53.2 mV
pH

r2 = 0.9883

(b)

(d)

0 1 2 3 4

0.1

0.3

0.5

I D
S

(m
A

)

VREF (V)

VDS = 1.5 V

0.2

0.4

pH 9pH 2

(c)

pH 9

pH 2

Figura 4.2: Resultados experimentales para la caracterización del Bio-FET de pH. (a) Curva
de salida IDS en función del voltaje VDS, para los diferentes valores de pH y un valor fijo
de VREF. (b) Curva de calibración de la corriente IDS en función del pH. (c) Curva de
transferencia IDS en función del voltaje VREF para los diferentes valores de pH y un valor
fijo de VDS. (d) Curva de calibración para el voltaje VREF en función del pH.

Tabla 4.2: Parámetros de la potenciometŕıa de circuito abierto para medición de pH.

Parámetro Valor
trun 0.1 seg

tinterval 10 seg

La Figura 4.3(a) muestra el voltagrama obtenido, donde se observa el potencial generado
en el electrodo de refencia, de Ag/AgCl, para cada buffer. La medición de dicho potencial se
hizo durante un intervalo de tiempo de 10 segundos, y posteriormente, se repitió para cada
buffer. Como se puede notar, existe un decremento en el potencial en función del incremento
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de pH. Una vez realizadas las mediciones, se tomaron los valores de potencial en el segundo 4,
marcado con la ĺınea punteada. La curva de calibración para la técnica OCP, se muestra en la
Figura 4.3(b). En ella, se observa una relación lineal entre el potencial debido al electrodo de
referencia y el valor de pH con un coeficiente r2 de 0.9307, una sensibilidad de 21.8 mV/pH
y un LD de pH 2.8.
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Figura 4.3: Resultados experimentales de mediciones de pH usando OCP. (a) Voltagrama
para los diferentes valores de pH obtenidos como función del tiempo. (b) Curva de calibración
de potencial debido al electrodo de referencia en función del pH.

El realizar la medición de pH usando la técnica de OCP permitió analizar y corroborar
los parámetros de desempeño obtenidos con el Bio-FET diseñado. En la Tabla 4.3 se resumen
los parámetros de caracterización obtenidos con el Bio-FET en corriente (EGFET (I)), en
voltaje (EGFET (V)) y con la técnica de potenciometŕıa de circuito abierto (OCP).

Tabla 4.3: Sensibilidad (S), coeficiente de determinación (r2) y ĺımite de detección (LD) de
las mediciones de pH.

Metodo S r2 LD

EGFET (I) 1.16 (µA)1/2/pH 0.9930 0.8
EGFET (V) 53.2 mV/pH 0.9883 1.1

OCP 21.8 mV/pH 0.9307 2.8

Finalmente, en la Figura 4.4 se muestra la medición de corriente IDS en función del
tiempo para los distintos valores de pH. Dicho experimento permitió evaluar la rapidez
de respuesta y estabilidad del Bio-FET desarrollado. Esta medición se realizó con voltajes
fijos de VDS = 3.5 V y VREF= 2.5 V, para cada buffer, durante 1 minuto por cada uno.
Se puede observar, que la rapidez de respuesta es casi instantánea, y que las mediciones
muestran una mı́nima varianza, de aproximadamente 5.6 µA, en el valor de corriente. Aśı,
este comportamiento permitió verificar la estabilidad de las mediciones del Bio-FET para
aplicaciones de cuantificación de pH.
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Figura 4.4: Medición de pH en tiempo para evaluar la estabilidad del Bio-FET de pH di-
señado.

4.3. Medición de ácido ascórbico

El ácido ascórbico (AA) es una biomolécula orgánica, soluble en agua, que funciona como
antioxidante, ayudando a la protección de células contra el daño causado por radicales libres,
formados en procesos metabólicos. El AA, como antioxidante, tiene la capacidad de donar
electrones al radical libre que se encuentra inestable con el fin de prevenir la oxidación de
otros compuestos [67]. La importancia del AA en diversos procesos biológicos fue la principal
motivación de este experimento. Por ejemplo, en la sangre, donde la concentración de AA
permite establecer una métrica para detectar varios tipos de problemas fisiológicos debidos
al estrés oxidativo [68], en bebidas y alimentos comercializados evaluando la calidad y aporte
nutricional mediante los niveles de AA [69, 70].

Para la caracterización del Bio-FET como sensor de AA, se usaron seis soluciones a
diferente concentración. Las soluciones se prepararon diluyendo AA en un electrolito soporte
de cloruro de potasio (KCl) a 0.1 M. En la Tabla 4.4 se muestran los valores de concentración
de AA de cada disolución.

Tabla 4.4: Soluciones preparadas para la caracterización del Bio-FET de AA.

Solución AA (mM)
S1 0
S2 2
S3 4
S4 6
S5 8
S6 10
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F́ısicamente, para este experimento se usó un sistema de electrodos planos, formados por
un electrodo de referencia de plata con aleación de cloruro de plata (Ag/AgCl) y un electrodo
de trabajo de carbón (C). Se colocó una muestra de 50 µL de cada disolución, sobre ambos
electrodos, y se enjuagaron con agua destilada después de cada medición.

La Figura 4.5(a) muestra la curva de salida, donde se observa la corriente drain-source,
IDS, como función del voltaje drain-source, VDS, con un voltaje de referencia, VREF, fijo.
En esta curva, se observa que la amplitud de la corriente IDS aumenta al incrementar la
concentración de AA, lo que indica una relación directa entre ellos. Adicionalmente, se indica
con una ĺınea vertical punteada el valor de VDS, en donde se toman los valores de IDS para
caracterizar al Bio-FET como sensor de AA.

En la Figura 4.5(b) se muestra la curva de calibración del Bio-FET de AA, la cual
presenta una relación directa entre la ráız cuadrada de la corriente IDS en función de A. Los
datos experimentales se ajustaron a un modelo lineal, con el que se obtuvo un coeficiente de
determinación, r2, muy cercano al 100 %, lo cual indica un comportamiento lineal del sensor.
Además, cuantitativamente se obtuvo una sensibilidad S = 0.53 (µA)1/2/mM y un ĺımite
de detección LD = 0.9 mM. En la Figura 4.5(c) se muestra la curva de transferencia, de
la corriente IDS en función del voltaje VREF , con un voltaje VDS igual a 1.5 V. La curva
de transferencia presenta un desplazamiento hacia la izquierda en función del incremento de
AA. Para caracterizar al Bio-FET como sensor de AA, se fijó un valor de corriente IDS = 1.0
mA como se señala con la ĺınea punteada en la Figura 4.5. En la Figura 4.5(d) se muestra
la curva de calibración, en donde, se observa un decremento en el voltaje VREF conforme
AA aumenta. Los datos experimentales fueron ajustados a un modelo lineal, obteniendo
un coeficiente r2 de 0.9949, lo que indica un comportamiento altamente lineal. Además, se
obtuvo una S = 20.5 mV/mM y un LD = 0.6 mM.

Dentro de las técnicas electroanaĺıticas, la voltamperometŕıa ćıclica (CV: cyclic voltam-
metry) es la más utilizada para medir concentración de AA [71]. Por ello, mediante un
circuito potensiostato, se realizaron mediciones de CV con los parámetros de voltaje inicial
(Vbegin), voltajes ĺımite de barrido directo (VV1) e inverso (VV2), incremento de voltaje de
barrido (Vstep) y el tiempo con que ocurre el incremento de voltaje (SR), mostrados en la
Tabla 4.5.

Tabla 4.5: Parámetros de la voltamperometŕıa ćıclica para medición de concentración de AA.

Parámetro Valor
Vbegin 0.0 V
VV1 0.0 V
VV2 0.5 V
Vstep 50.0 mV
SR 50.0 mV/s

En la Figura 4.6(a) se muestra el voltagrama obtenido, para la corriente I en función del
potencial generado en el electrodo de referencia, de Ag/AgCl, para cada solución. Se puede
observar que existe un incremento de la amplitud de la corriente I en función del aumento de
concentración de AA. Para cada medición, se tomaron los valores de la corriente anódica (Ip),
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Figura 4.5: Resultados experimentales para la caracterización del Bio-FET de AA. (a) Curva
de salida IDS en función del voltaje VDS, para los diferentes valores de AA y un valor fijo
de VREF. (b) Curva de calibración de la corriente IDS en función de AA. (c) Curva de
transferencia IDS en función del voltaje VREF para los diferentes valores de AA y un valor
fijo de VDS. (d) Curva de calibración para el voltaje VREF en función de AA.

señalada con una marca cuadrada, los cuales permitieron obtener la curva de calibración de
la Figura 4.6(b). En dicha curva se puede observar que la corriente Ip aumenta linealmente
en función del aumento de AA, con un r2 = 0.9832, una S = 3.68 (µA)/mM y un LD = 1.1
mM.

En la Tabla 4.6 se muestran los parámetros de caracterización obtenidos con el Bio-FET
diseñado en corriente (EGFET(I)), voltaje (EGFET(V)) y con la técnica CV, que son la S
para cada medición, el r2 que para los tres casos es muy cercano al 100 % y un LD menor
para el EGFET, tanto en corriente como voltaje, en comparación con CV. Lo que indica, que
para medición de concentración de AA, el Bio-FET permite mediciones de concentraciones
menores en comparación con la CV, lo cual se puede observar en el LD.

Por último, en la Figura 4.7 se muestra la medición de corriente IDS en función del
tiempo para las distintas soluciones de AA. Este experimento permitió evaluar la rapidez
de respuesta y estabilidad del Bio-FET como sensor de AA. Dicha medición de realizó con
voltajes fijos de VDS = 2.5 V y VREF = 2.0 V, para cada solución, durante un intervalo de
1 minuto cada una. Como se puede apreciar, la rapidez de respuesta es casi instantánea, y
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Figura 4.6: Resultados experimentales de mediciones de concentración de AA usando CV.
(a) Voltagrama para los diferentes valores de AA. (b) Curva de calibración de la corriente
pico en función de AA.

Tabla 4.6: Sensibilidad (S), coeficiente de determinación (r2) y ĺımite de detección (LD) de
las mediciones de AA.

Metodo S r2 LD

EGFET (I) 0.53 (µA)1/2/mM 0.9908 0.9 mM
EGFET (V) 20.5 mV/mM 0.9949 0.6 mM

CV 3.68 µA/mM 0.9832 1.1 mM

las mediciones presentan una mı́nima variación, de aproximadamente 20 µA, en el valor de
la corriente IDS. Con ello, se pudo verificar la estabilidad de las mediciones con el Bio-FET
para mediciones de concentración de AA.
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Figura 4.7: Medición de concentración de AA en tiempo para evaluar la estabilidad del Bio-
FET diseñado.
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4.4. Medición de glucosa

La D-(+)-Glucosa o glucosa (G) es una enzima considerada como monosacárido o azúcar
simple, que permite al organismo humano mantener y regular sus condiciones internas. El
rango de concentración adecuada de G, en sangre, (de 75 a 100 mg/dL) es fundamental
para mantener un correcto funcionamiento del organismo. Por ello, el monitoreo de niveles
de G en sangre es muy importante, principalmente, para personas con diabetes, ya que el
incremento o decremento de éste puede producir alteraciones cognitivas, daño en múltiples
sistemas e, incluso, la muerte [72].

El monitoreo de concentración de G, principalmente en sangre, fue la motivación de este
experimento. Por ejemplo, la concentración de G, mediante una escala, indica el nivel de
azúcar en sangre para monitorear y evaluar pacientes diabéticos [73]; o en bebidas indus-
trializadas para determinar la calidad y beneficio nutricional mediante la concentración de
G [74].

Para caracterizar el Bio-FET como sensor de G, se usaron ocho soluciones a diferente
concentración, con los valores que se muestran en la Tabla 4.7. Las cuales se prepararon
diluyendo D-(+)-Glucosa en un electrolito soporte de cloruro de sodio (NaCl) a 17 mM.

Tabla 4.7: Soluciones preparadas para la caracterización del Bio-FET de G.

Solución G (mg/dL)
S1 0
S2 36
S3 72
S4 108
S5 144
S6 180
S5 216
S8 252

En este experimento se utilizaron tiras reactivas comerciales, OneTouch Ultra Blue, que
están formadas por un electrodo de referencia de plata con aleación de cloruro de plata
(Ag/AgCl) y un electrodo de trabajo de carbón con glucosa oxidasa (GOx), inmovilizada
sobre su superficie. La GOx es una enzima que aumenta la velocidad de la reacción RedOx
de la glucosa; por ello, funciona como biorecepetor en este experimento. Experimentalmente,
se colocó una muestra de 50 µL de cada disolución sobre la tira reactiva, y se desechó después
de cada medición.

En la Figura 4.8(a) se muestra la curva da salida, donde se observa la corriente IDS como
función del voltaje VDS, con un voltaje VREF = 2.5 V. En dicha curva se observa que la
amplitud de la corriente IDS aumenta al incrementar la concentración de G, lo que sugiere
una relación directa entre ellos. Además, con una ĺınea vertical punteada se indica el valor
de VDS, en donde se tomaron los valores de IDS para la caracterización del Bio-FET como
sensor de G.

La Figura 4.8(b) muestra la curva de calibración del sensor de G. En donde se observa una
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relación directa entre la corriente IDS como función del valor de G. Los datos experimentales
fueron ajustados a un modelo lineal, con un coeficiente de determinación r2 = 0.9963, lo que
indica un comportamiento altamente lineal del sensor. Además, se obtuvo una sensibilidad
S = 6.36 (pA)1/2/(mg/dL) y un ĺımite de detección LD = 11.2 mg/dL. En la Figura 4.8(c)
se muestra la curva de transferencia, en la cual se observa la corriente IDS como función
del voltaje VREF, para los diferentes valores G y un voltaje VDS = 1.5 V. En dicha curva
es posible observar un desplazamiento hacia la izquierda en función del incremento de G.
Adicionalmente, para caracterizar el sensor de G se fijó un valor de corriente IDS = 1.5
mA, indicado con un ĺınea horizontal punteada. La curva de calibración, de la Figura 4.8(d),
muestra un decremento en el voltaje VREF conforme G aumenta. Los datos experimentales se
ajustaron a un modelo lineal, con un coeficiente r2 mayor a 98 %, una S = 0.34 mV/(mg/dL)
y un LD = 20.1 mg/dL.
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Figura 4.8: Resultados experimentales para la caracterización del Bio-FET de G. (a) Curva
salida IDS en función del voltaje VDS, para los diferentes valores de G y un valor fijo de VREF.
(b) Curva de calibración de la corriente IDS en función de G. (c) Curva de transferencia IDS

en función del voltaje VREF para los diferentes valores de G y un valor fijo de VDS. (d) Curva
de calibración para el voltaje VREF en función de G.
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La técnica anaĺıtica t́ıpicamente empleada para medir concentración de G, con un circuito
potensiostato, es la cronoamperometŕıa (CA: chronoamperometry) [75]. Las mediciones de
CA se realizaron con un voltaje constante (Vdc), en un intervalo total de tiempo (tinterval), en
donde, se tomaban muestras cada tiempo de medición (trun), con los valores que se muestran
en la Tabla 4.8.

Tabla 4.8: Parámetros de la cronoamperometŕıa para medición de concentración de G.

Parámetro Valor
Vdc 0.5 V

tinterval 10.0 s
trun 0.1 s

La Figura 4.9(a) muestra el voltagrama obtenido, para la corriente I en función del
tiempo (t) para cada solución durante un intervalo de 10 segundos. En donde se observa un
incremento en la amplitud de I en función del aumento de la concentración de G. Una vez
realizadas las mediciones, se tomaron los valores de la corriente I en el segundo 5, indicado
con una ĺınea vertical punteada. En la curva de calibración para la técnica CA, que se muestra
en la Figura 4.9(b), se observa una relación lineal entre la corriente I y el valor de G con un
r2 = 0.9923, S = 11.52 nA/mM y LD = 16.2 mg/dL.
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Figura 4.9: Resultados experimentales de mediciones de concentración de glucosa usando
CA. (a) Voltagrama para los diferentes valores de G. (b) Curva de calibración de la corriente
en función de G.

Los parámetros de caracterización se muestran en la Tabla 4.9 con la técnica CA y del
Bio-FET, tanto en corriente (EGFET(I)), como en voltaje (EGFET(V)), permitieron evaluar
el desempeño del Bio-FET diseñado. Es importante observar que, por ejemplo, el valor del
LD está en el mismo orden de magnitud para los tres tipos de mediciones. Ésto indica que el
Bio-FET resulta ser una herramienta adecuada para medición de glucosa, e incluso, presenta
una mejora en el LD.
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Tabla 4.9: Sensibilidad (S), coeficiente de determinación (r2) y ĺımite de detección (LD) de
las mediciones de G.

Metodo S r2 LD

EGFET (I) 6.36 (pA)1/2/(mg/mL) 0.9963 11.2 mg/mL
EGFET (V) 0.34 mV/(mg/mL) 0.9883 20.1 mg/dL

CA 11.52 nA/(mg/dL) 0.9923 16.2 mg/dL

Por último, se realizó una medición de la corriente IDS en función del tiempo para las
distintas soluciones de G, como se observa en la Figura 4.10. Con este experimento se evaluó
la rapidez de respuesta y estabilidad del sensor de G. Dicha medición con voltajes VDS =
3.0 V y VREF = 2.5 V, durante un intervalo de 1 minuto, para cada solución. En donde se
puede apreciar que la rapidez de respuesta es casi instantánea, y las mediciones presentan
una mı́nima variación, de aproximadamente 37 µA, en el valor de la corriente IDS. Con
ésto, se pudo verificar la estabilidad de las mediciones con el Bio-FET para mediciones de
concentración de G.
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Figura 4.10: Medición de concentración de G en tiempo para evaluar la estabilidad del Bio-
FET diseñado.

4.5. Medición de ferricianuro de potasio

El ferricianuro de potasio (KF) es una sal, soluble en agua, que funciona como catalizador
para acelerar la transferencia de electrones en diferentes tipos de biosensores con el fin de
aumentar la velocidad de reacción o generar una reacción tipo RedOx [76, 77].

El KF es usado como molécula RedOx en diferentes aplicaciones biológicas como detección
de bacterias [78], virus [79], iones espećıficos [80], por mencionar las más conocidas. Por ello,
y debido a su importancia en estas aplicaciones se realizó este experimento.
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Para caracterizar, cualitativa y cuantitativamente, al Bio-FET como sensor de KF, se
utilizaron seis soluciones a diferente concentración, mostradas en la Tabla 4.10. Las cuales
fueron preparadas diluyendo KF en un electrolito soporte de cloruro de potasio (KCl) a 1
M.

Tabla 4.10: Soluciones preparadas para la caracterización del Bio-FET de KF.

Solución KF (mM)
S1 0
S2 0.1
S3 0.5
S4 1.0
S5 5.0
S6 10.0

Experimentalmente, se utilizó un sistema de electrodos, formados por un electrodo de
referencia de plata con aleación de cloruro de plata (Ag/AgCl) y un electrodo de trabajo de
carbón (C). En donde, se colocó una muestra de 50 µL de cada disolución, cubriendo ambos
electrodos, y después de cada medición se enjuagaron con agua destilada.

En la Figura 4.11(a) se muestra la curva de salida, en donde se tiene la corriente IDS

como función del voltaje VDS, con un voltaje de referencia fijo en VREF = 2.5 V. En dicha
curva, se observa una relación directa entre la corriente IDS y el valor de concentración de
KF, ya que la amplitud de la corriente IDS aumenta al incrementar el valor de KF. Además,
con una ĺınea punteada se indica el valor de VDS = 3.0 V, en donde se toman los valores de
IDS para hacer la caracterización del Bio-FET de KF.

La Figura 4.11(b) muestra la curva de calibración del Bio-FET de KF, en donde se mues-
tra como aumenta el valor de la ráız cuadrada de la corriente IDS al aumentar el valor de
KF, que se presenta en una escala logaŕıtmica log10 (KF), mostrando una relación directa
entre ambos. Con la escala logaŕıtmica no se puede considerar la solución de 0 mM, lo cual
perjudica en el ĺımite de detección (LD), pero beneficia en poder ajustar los datos experi-
mentales a un modelo lineal. Dicho modelo se obtuvo con un coeficiente de determinación r2

mayor de 98 %, lo que indica un comportamiento altamente lineal, una sensibilidad S = 1.25
(µA)1/2/mM y un LD = 0.1 mM. En la Figura 4.11(c) se muestra la curva de transferencia,
en la cual se observa a la corriente IDS como función del voltaje VREF, para las diferentes
soluciones de KF y con un voltaje fijo VDS = 1.5 V. Dicha curva muestra un desplazamiento
hacia la izquierda en función del incremento de KF, lo que indica una relación inversa entre
ellos. Para poder caracterizar el Bio-FET como sensor de KF se fijó un valor de corriente
IDS = 1.5 mA, señalado con una ĺınea punteada horizontal. Con ello, se obtuvo la curva de
calibración, mostrada en la Figura 4.11, en donde se puede observar un decremento de VREF

conforme el valor de log10 (KF) aumenta. Con los datos experimentales se obtuvo un modelo
lineal con un r2 = 0.9714, S = 64.6 mV/mM y LD = 0.2 mM.

La técnica electroanaĺıtica más usada para medir concentración de KF es la voltampe-
rometŕıa ćıclica (CV: cyclic voltammetry) [77]. Por ello, usando un circuito potensiostato,
se realizaron mediciones de CV, para cada solución, con los parámetros de voltaje inicial
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Figura 4.11: Resultados experimentales para la caracterización del Bio-FET de KF. (a)
Curva de salida IDS en función del voltaje VDS, para los diferentes valores de KF y un valor
fijo de VREF. (b) Curva de calibración de la corriente IDS en función de KF. (c) Curva de
transferencia IDS en función del voltaje VREF para los diferentes valores de KF y un valor
fijo de VDS. (d) Curva de calibración para el voltaje VREF en función de KF.

(Vbegin), voltajes de vértice para el barrido directo (VV1) e inverso (VV2), incremento en el
voltaje de barrido (Vstep) y el tiempo con que ocurre el Vstep conocido como scan rate (SR),
todos estos mostrados en la Tabla 4.11.

En la Figura 4.12(a) se muestra el voltagrama obtenido de la corriente I en función del
potencial generado en el electrodo de referencia, de Ag/AgCl, para cada solución. En dicho
voltagrama se observa que existe un aumento en la amplitud de la corriente I en función
del incremento de KF. En cada medición, se tomaron los valores de la corriente anódica
(Ip), indicada con una marca cuadrada, con las cuales se obtuvo la curva de calibración. La
Figura 4.12(b) muestra la curva de calibración, dicha curva muestra una relación directa y
lineal entre el valor de Ip y el valor de KF, en escala logaŕıtmica log10 (KF), con un r2 =
0.9651, S = 4.02 µA/mM y un LD = 0.2 mM.

Con los parámetros obtenidos del Bio-FET diseñado en corriente (EGFET(I)), en voltaje
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Tabla 4.11: Parámetros de la voltamperometŕıa ćıclica para medición de concentración de
KF.

Parámetro Valor
Vbegin 0.1 V
VV1 -0.4 V
VV2 1.0 V
Vstep 50.0 mV
SR 50.0 mV/s

Datos
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Figura 4.12: Resultados experimentales de mediciones de concentración de glucosa usando
CV. (a) Voltagrama para los diferentes valores de KF. (b) Curva de calibración de la corriente
pico en función de KF.

(EGFET(V)) y con la técnica de CV, mostrados en la Tabla 4.12, se pudo analizar y corro-
borar el desempeño del Bio-FET. Principalmente, se observa que el ĺımite de detección (LD)
se ve afectado por usar una escala logaŕıtmica, la cual fue necesaria, debido a los valores de
concentración de KF, para obtener un modelo lineal. El modelo lineal para las tres técnicas
presentó un coeficiente de determinación mayor a 95 %, lo que indica un comportamiento
altamente lineal para cuantificación de KF.

Tabla 4.12: Sensibilidad (S), coeficiente de determinación (r2) y ĺımite de detección (LD) de
las mediciones de KF.

Metodo S r2 LD

EGFET (I) 1.25 (µA)1/2/mM 0.9842 0.1 mM
EGFET (V) 64.6 mV/mM 0.9714 0.2 mM

CV 4.02 µA/mM 0.9651 0.2 mM

Finalmente, en la Figura 4.13, se muestra la medición de corriente IDS para las distintas
soluciones de KF en función del tiempo. Este experimento permitió evaluar la rapidez de
respuesta y estabilidad del Bio-FET diseñado. La medición se realizó fijando los voltajes VDS
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= 3.0 V y VREF = 2.5 V, para cada solución, durante 1 minuto cada una. Se puede observar,
que la rapidez de respuesta es casi instantánea, y que las mediciones muestran una mı́nima
varianza, de aproximadamente 10 µA, en el valor de la corriente. Con ello, se pudo verificar
la estabilidad de las mediciones del Bio-FET como sensor de KF.
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Figura 4.13: Medición de concentración de KF en tiempo para evaluar la estabilidad del
Bio-FET diseñado.

4.6. Medición de azul de metileno

El azul de metileno (MB) es un colorante orgánico, que se utiliza para teñir cultivos u
organismos biológicos, o como un agente catalizador. El MB, usado como molécula RedOx, se
considera un catalizador catiónico; es decir, el MB cede electrones al promover una reacción
RedOx [81]. El uso del MB como catalizador en aplicaciones biológicas fue la motivación
de realizar este experimento. Por ejemplo, detección y cuantificación de nucleótidos [82],
bacterias [83], virus [84], entre otros.

Para la caracterización del Bio-FET como sensor de MB, se usaron seis soluciones a
diferente concentración, como se muestra en la Tabla 4.13. Dichas soluciones se prepararon
diluyendo MB en buffer fosfato salino (PBS: phosphate buffered saline) al 0.1 M, usado como
electrolito soporte.

F́ısicamente, las mediciones se hicieron con un sistema de electrodos, formado por un
electrodo de referencia de plata con aleación de cloruro de plata (Ag/AgCl) y un electrodo
de trabajo de carbón (C). En los cuales, se colocó una muestra de 50 µL de cada solución,
sobre ambos electrodos, y posterior a cada medición se enjuagaron con agua destilada.

En la Figura 4.14(a) se observa la curva de salida, dicha curva muestra la corriente IDS

como función del voltaje VDS, para un valor fijo de VREF = 2.5 V. En dicha curva, se muestra
una relación inversa entre la corriente IDS y el valor de la concentración de MB, ya que la
amplitud de la corriente IDS disminuye al incrementar el valor de MB. Adicionalmente, para
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Tabla 4.13: Soluciones preparadas para la caracterización del Bio-FET de MB.

Solución MB (mM)
S1 0
S2 0.05
S3 0.10
S4 0.25
S5 0.50
S6 1.00

poder caracterizar al Bio-FET como sensor de MB, se fijó un valor de voltaje VDS = 2.5
V indicado con una ĺınea vertical punteada. En la Figura 4.14(b) se muestra la curva de
calibración para el Bio-FET de MB, en donde se observa como disminuye el valor de la ráız
cuadrada de la corriente IDS en función del incremento de MB, lo que siguiere una relación
inversa. Los datos experimentales se ajustaron a un modelo lineal, con el que se obtuvo un
coeficiente de determinación, r2, mayor a 96 %, lo cual indica un comportamiento lineal del
sensor. Además, se obtuvo una sensibilidad de S = 1.45 (µA)1/2/mM y un ĺımite de detección
LD = 0.10 mM.

En la Figura 4.14(c) se muestra la curva de transferencia, de la corriente IDS como fun-
ción del voltaje VREF, con un voltaje VDS = 1.5 V. La curva de transferencia presenta un
desplazamiento hacia la derecha en función del incremento de MB. Para obtener la curva de
calibración del Bio-FET de MB, se fijó un valor de corriente IDS = 1.0 mA como se señala con
la ĺınea punteada. En la curva de calibración, de la Figura 4.14(d), se observa un decremento
en el valor del voltaje VREF en función del incremento de MB. Los datos experimentales se
ajustaron a un modelo lineal con un r2 = 0.9648, S = 82.7 mV/mM y LD = 0.10 mM.

Dentro de las técnicas electroanaĺıticas, para reacciones tipo RedOx, la voltamperometŕıa
de onda cuadrada (SWV: square wave voltammetry) es una de las más utilizadas para medir
concentración de MB [85]. Por ello, mediante un circuito potensiostato, se realizaron me-
diciones de SWV para cada solución de MB, con parámetros de voltaje de inicio (Vbegin),
voltaje final (Vend), incremento de voltaje de barrido (Vstep), amplitud de la señal cuadrada
(Amp) y frecuencia (f), con los valores mostrados en la Tabla 4.14.

Tabla 4.14: Parámetros de la voltamperometŕıa de onda cuadrada para medición de concen-
tración de MB.

Parámetro Valor
Vbegin 0 V
Vend -0.5 V
Vstep 5.0 mV
Amp 5.0 mV

f 5.0 Hz

El voltagrama obtenido, mostrado en la Figura 4.15(a), muestra la corriente I en función
del potencial generado en el electrodo de referencia, de Ag/AgCl, para cada solución de MB.

69
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Figura 4.14: Resultados experimentales para la caracterización del Bio-FET de MB. (a)
Curva de salida IDS en función del voltaje VDS, para los diferentes valores de MB y un valor
fijo de VREF. (b) Curva de calibración de la corriente IDS en función de MB. (c) Curva de
transferencia IDS en función del voltaje VREF para los diferentes valores de MB y un valor
fijo de VDS. (d) Curva de calibración para el voltaje VREF en función de MB.

Se puede observar que existe un aumento en la amplitud de la corriente I en función del
aumento del valor de MB. En cada medición, se tomó el valor de la corriente anódica (Ip),
señalada con una marca cuadrada, para obtener la curva de calibración de la Figura 4.15(b).
En dicha curva se puede observar que la corriente I aumenta linealmente en función del
incremento de MB, con un r2 muy cercano a 100 %, S = 0.49 µA/mM y LD = 0.06 mM.

En la Tabla 4.15, se muestran los parámetros de caracterización del Bio-FET en corriente
(EGFET(I)), en voltaje (EGFET(V)) y con SWV, que permiten analizar y corroborar el
desempeño del Bio-FET diseñado. En donde, se puede observar que el LD para el Bio-FET,
en corriente y voltaje, es mayor al de SWV; sin embargo, no afecta a la medición debido a
que el mı́nimo valor de concentración de las soluciones es 0.10 mM, mismo valor obtenido
del LD para el Bio-FET diseñado.

Por último, en la Figura 4.16, se muestra la medición de corriente IDS en función del
tiempo para las distintas soluciones de MB. Dicho experimento permitió evaluar la rapidez
de respuesta y estabilidad del Bio-FET de MB. Esta medición se realizó para cada solución,
con voltajes fijos de VDS = 3.0 V y VREF = 2.5 V, durante un intervalo de 1 minuto. En
donde se puede observar que la rapidez de respuesta es casi instantánea, y las mediciones
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Figura 4.15: Resultados experimentales de mediciones de concentración de glucosa usando
SWV. (a) Voltagrama para los diferentes valores de MB. (b) Curva de calibración de la
corriente pico en función de MB.

Tabla 4.15: Sensibilidad (S), coeficiente de determinación (r2) y ĺımite de detección (LD) de
las mediciones de MB.

Metodo S r2 LD

EGFET (I) 1.45 (µA)1/2/mM 0.9666 0.10 mM
EGFET (V) 82.7 mV/mM 0.9648 0.10 mM

SWV 0.49 µA/mM 0.9912 0.06 mM

presentan una mı́nima varianza, de aproximadamente 24 µA, en el valor de IDS. Con ello, se
pudo verificar que las mediciones con el Bio-FET de MB tienen estabilidad.
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Figura 4.16: Medición de concentración de MB en tiempo para evaluar la estabilidad del
Bio-FET diseñado.
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CAPÍTULO 4. RESULTADOS

En este caṕıtulo se presentaron los resultados experimentales de este trabajo, en donde
se caracterizó al Bio-FET como sensor con el fin de medir concentración de iones hidrógeno,
ácido ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul de metileno. Además, para cada
aplicación, se muestra una medición con la técnica electroanaĺıtica más adecuada, que sirvió
para comparar y evaluar el desempeño del Bio-FET diseñado. Esto permitió observar que el
Bio-FET, como sensor, tiene un comportamiento altamente lineal, alta sensibilidad, y ĺımite
de detección en el mismo orden de magnitud al de las técnicas convencionales. Además, el
Bio-FET presentó, para todas las aplicaciones, alta rapidez de respuesta y estabilidad en las
mediciones. Por ello, el Bio-FET como sensor de concentración es una herramienta robusta,
confiable y modular, que usa la misma técnica para cuantificar concentración de diferentes
analitos.
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En este trabajo se abordó el diseño de un biosensor electroqúımico con base en un tran-
sistor de efecto de campo (Bio-FET), integrando un transistor convencional con un sistema
de electrodos serigrafiados, de geometŕıa plana, para medición de concentración en mues-
tras microvolumétricas. La estructura del Bio-FET permitió intercambiar los electrodos de
forma modular para medir diferentes analitos sin necesidad de modificaciones. Además, se
desarrolló un novedoso, accesible y compacto sistema de instrumentación capaz de caracte-
rizar un Bio-FET. El usar un Bio-FET como sensor de concentración, permitió demostrar
la capacidad de éste ante las técnicas electroanaĺıticas convencionales, ya que el Bio-FET
funciona bajo la misma técnica y puede caracterizar, cuantitativa y cualitativamente, dis-
tintos procesos electroqúımicos en un analito. Para evaluar el comportamiento y desempeño
del Bio-FET, debido a que no existe un Bio-FET semejante disponible comercialmente, se
comparó con mediciones electroanaĺıticas convencionales mediante un circuito potensiostato
comercial; aunque ambos utilizan la transducción electroqúımica no es posible comparar-
los directamente. Por ello, la comparación se hizo mediante el ĺımite de detección de las
mediciones electroqúımicas y del Bio-FET. Finalmente, se demostró, experimentalmente, la
capacidad del Bio-FET como sensor de concentración en catalizadores usados en aplicacio-
nes biológicas. Experimentalmente, fue posible cuantificar concentración de iones hidrógeno
(pH), ácido ascórbico, glucosa, ferricianuro de potasio y azul de metileno.

En cuanto al sistema de instrumentación, se logró implementar un diseño portable, ac-
cesible y funcional, que permitió generar, adquirir y procesar las señales necesarias para
caracterizar al Bio-FET como sensor de concentración. Dicho sistema resultó novedoso ante
la instrumentación convencional, debido a que se usó como elemento central de procesamiento
un dispositivo Programmable System-On-Chip que permitió la configuración e implementa-
ción de hardware mediante software, en un mismo chip. Esto permite proporcionar un sistema
de instrumentación con las robustez necesaria para caracterizar un Bio-FET, buscando un
enfoque de implementación sencillo y accesible.

En la medición de concentración de iones hidrógeno se utilizaron cinco soluciones buffer,
con un rango de valor de pH de 2 a 9. Dichas soluciones fueron caracterizadas con un
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sistema de electrodos formados por un electrodo de referencia de plata con una aleación de
cloruro de plata (Ag/AgCl) y un electrodo de trabajo de ITO (Indium Tin Oxide). Sobre
los electrodos se colocó una muestra de 50 µL de cada buffer. Posteriormente se obtuvieron
las curvas de salida y transferencia del Bio-FET, para obtener sus curvas de calibración
tanto en corriente como en voltaje. Los datos obtenidos con el Bio-FET como sensor de pH,
en corriente, se ajustaron a un modelo lineal con un coeficiente de determinación mayor al
99 %, una sensibilidad de 1.16 (µA)1/2/pH y un ĺımite de detección de 0.8. Por otro lado,
en la curva de calibración de voltaje, se obtuvo un coeficiente de determinación de 0.9883,
sensibilidad de 53.2 mV/pH y un ĺımite de detección de 1.1. Posteriormente, con la finalidad
de evaluar el desempeño del sensor, se usó la técnica de potenciometŕıa de circuito abierto
(OCP) con la que se obtuvo un coeficiente de determinación de 0.9307, sensibilidad de 21.8
mV/pH y ĺımite de detección de 2.8; con esto se observo que en este caso el Bio-FET es una
mejor herramienta para cuantificar pH. Finalmente, se realizó una medición de corriente en
función del tiempo para los distintos valores de pH, para evaluar la rapidez de respuesta
y estabilidad del Bio-FET diseñado. Esta medición se hizo durante un minuto, para cada
buffer, y se obtuvo una respuesta casi instantánea con una mı́nima varianza en el valor de la
corriente medida, de aproximadamente 5.6 µA. Lo que indica que el Bio-FET como sensor
de pH posee estabilidad en las mediciones.

Para la medición de ácido ascórbico (AA) se prepararon 6 soluciones de AA a diferente
concentración, entre 0 y 10 mM, diluyendo en un electrolito soporte de cloruro de potasio
(KCl). En este experimento se usó un sistema de electrodos formados por un electrodo de
referencia de Ag/AgCl y un electrodo de trabajo de carbón (C). En el sistema de electrodos se
colocó una muestra de 50 µL, de cada solución, para hacer las mediciones. Se obtuvieron las
curvas caracteŕısticas del Bio-FET, con las que fue posible realizar las curvas de calibración.
La curva de calibración del Bio-FET como sensor de AA, en mediciones de corriente, presentó
un coeficiente de determinación cercano al 100 %, una sensibilidad de 0.53 (µA)1/2/mM y
un ĺımite de detección de 0.9 mM. Mientras que en mediciones de voltaje, se obtuvo un
coeficiente de determinación mayor a 99 %, una sensibilidad de 20.5 mV/mM y un ĺımite de
detección de 0.6 mM. Adicionalmente, para analizar y evaluar el comportamiento del Bio-
FET como sensor de AA, se realizó la caracterización usando la técnica de voltamperometŕıa
ćıclica (CV) con la que se obtuvo un coeficiente de determinación de 0.9832, sensibilidad de
3.68 µA/mM y ĺımite de detección de 1.1 mM. Esta comparación indica, que para mediciones
de concentración de AA, a pesar del comportamiento altamente lineal de los tres métodos, el
Bio-FET ofrece mediciones de concentraciones menores en comparación con la CV, lo que se
observa en el valor del ĺımite de detección. Por último, para evaluar la rapidez de respuesta
y estabilidad de las mediciones del Bio-FET, se hizo una medición de corriente en el tiempo
para las distintas soluciones. Cada solución se midió por un intervalo de un minuto; con ello,
se pudo apreciar una respuesta cuasi-instantánea y una variación mı́nima de ∼20 µA, en
el valor de la corriente. Con ello, se puedo verificar la estabilidad de las mediciones con el
Bio-FET para cuantificación de AA.

Por su parte, la medición de glucosa (G) se llevo acabo preparando 8 soluciones a diferen-
te concentración, entre 0 y 252 mg/dL, diluyendo G sobre un electrolito soporte de cloruro
de sodio (NaCl). Para este experimento se utilizaron tiras reactivas comerciales, One Touch
Ultra Blue, que estan formadas por un electrodo de referencia de Ag/AgCl y un electrodo
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de trabajo de C con glucosa oxidasa (GOx), inmovilizada sobre su superficie. Experimental-
mente, se colocaron 50 µL sobre la tira reactiva, de cada solución. Se obtuvieron las curvas
de salida y transferencia del Bio-FET, para obtener las curva de calibración que los descri-
ben como sensor de G. La curva de calibración, de corriente, para el Bio-FET describe un
comportamiento lineal con un coeficiente de determinación de 0.9963, una sensibilidad de
6.36 (pA)1/2/(mg/dL) y ĺımite de detección de 11.2 mg/dL. Por otro lado, para mediciones
de voltaje, los datos se ajustaron a un modelo lineal con un coeficiente de determinación ma-
yor al 98 %, una sensibilidad de 0.34 mV/(mg/dL) y un ĺımite de detección de 20.1 mg/dL.
Posteriormente, se realizaron mediciones usando la técnica electroanaĺıtica llamada crono-
amperometŕıa (CA), que permitió evaluar el desempeño y comportamiento del Bio-FET
como sensor de G. Con CA se obtuvo una modelo lineal con coeficiente de determinación
cercano al 100 %, sensibilidad de 11.52 nA/(mg/dL) y ĺımite de detección de 16.2 mg/dL.
Esto indica que el valor del ĺımite de detección, en los tres métodos, está en el mismo orden
de magnitud, incluso, es menor para el caso del Bio-FET, lo que indica que éste es una
herramienta adecuada para cuantificación de G en soluciones muy diluidas. Finalmente, se
realizó una medición de corriente en función del tiempo para las distintas soluciones de G,
durante un minuto cada una. En dicho experimento, se observó una respuesta instantánea
y una varianza mı́nima en el valor de la corriente de ∼37 µA; con ésto, se puedo verificar la
estabilidad de las mediciones con el Bio-FET como sensor de concentración de G.

En cuanto a la medición de ferricianuro de potasio (KF), para caracterizar al Bio-FET
como sensor de KF, se prepararon seis soluciones a diferente concentración, entre 0 y 10 mM,
que se fueron preparadas con un electrolito soporte de KCl. Experimentalmente, se utilizó un
sistema de electrodos, formados por un electrodo de referencia de Ag/AgCl y un electrodo de
trabajo de C. En donde, se colocó una muestra de 50 µL de cada solución, cubriendo ambos
electrodos. Se obtuvieron las curvas caracteŕısticas del Bio-FET, y las curvas de calibración
tanto en corriente como en voltaje. Para ambas curvas, por los valores de concentración
usados, fue necesario usar una escala logaŕıtmica en el eje de la concentración, lo que afectó
directamente al ĺımite de detección, pero ayudó a ajustar los datos experimentales a un
modelo lineal. La curva de calibración de corriente presentó un coeficiente de determinación
de 0.9842, una sensibilidad de 1.25 (µA)1/2/mM y un ĺımite de detección de 0.1 mM. Y en
voltaje, se obtuvo un modelo lineal con coeficiente de determinación de 0.9714, sensibilidad de
64.6 mV/mM y ĺımite de detección de 0.2 mM. Adicionalmente, con la finalidad de evaluar y
analizar el desempeño del Bio-FET como sensor de KF, mediante un circuito potensiostato se
hicieron mediciones de CV para las diferentes soluciones. En donde, los datos experimentales
se ajustaron a un modelo lineal con coeficiente de determinación mayor al 96 %, sensibilidad
de 4.02 µA/mM y ĺımite de detección de 0.2 mM. Esto permitió observar que para las
tres técnicas el ĺımite de detección es del mismo orden de magnitud, y que usar la escala
logaŕıtmica de concentración permitió un comportamiento altamente lineal. Por último, se
realizó una medición de corriente para las distintas soluciones de KF en función del tiempo.
Con la finalidad de evaluar la rapidez de respuesta y estabilidad del Bio-FET diseñado. Dicha
medición se hizo durante un minuto, para cada solución. Y se puedo observar una respuesta
cuasi-instantánea y una variación mı́nima en el valor de la corriente de ∼10 µA. Con base
en ello, se demostró la estabilidad de las mediciones hechas con el Bio-FET para cuantificar
concentración de KF.
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Como último experimento, se midió concentración de azul de metileno (MB), preparando
seis soluciones a diferente concentración, entre 0 y 1 mM, usando un buffer fosfato salino
(PBS) como electrolito soporte. La caracterización del Bio-FET como sensor de MB, se hizo
con un sistema de electrodos compuestos por un electrodo de referencia de Ag/AgCl y un
electrodo de trabajo de C. En los cuales, se depositó una muestra de 50 µL que cubriera
ambos electrodos para hacer las mediciones y obtener las curvas de salida y transferencia
del Bio-FET. Con dichas curvas, se obtuvieron las curvas de calibración con mediciones
en corriente y voltaje. En corriente, los datos experimentales se ajustaron a un modelo
lineal con un coeficiente de determinación de 0.9666, una sensibilidad de 1.45 (µA)1/2 y
un ĺımite de detección de 0.10 mM. Por otro lado, en la curva de calibración de voltaje
se obtuvo un valor de 0.9648 para el coeficiente de determinación, una sensibilidad de 82.7
mV/mM y un ĺımite de detección de 0.10 mM. Porteriormente, se realizaron mediciones de
voltamperometŕıa de onda cuadrada (SWV) para evaluar el comportamiento y desempeño del
Bio-FET para cuantificar concentración de MB. Con las mediciones de SWV se obtuvo una
curva de calibración lineal con un coeficiente de determinación mayor al 99 %, sensibilidad
de 0.49 µA/mM y ĺımite de detección, menor al del Bio-FET, de 0.06 mM. Con base en ello,
se puedo observar que para esta aplicación la técnica SWV es una mejor herramienta para
medir concentraciones bajas por tener un valor menor de ĺımite de detección. Finalmente,
con el fin de evaluar y analizar el comportamiento del Bio-FET como sensor de MB, se
realizó una medición de corriente en función de tiempo, con intervalos de un minuto para
cada solución; en donde, se pudo observar una respuesta casi instantánea y una varianza
mı́nima de aproximadamente 24 µA, en el valor de corriente. Por ello, se pudo verificar que
las mediciones de concentración de MB con el Bio-FET diseñado presentan estabilidad.

El presente trabajo de investigación ha dado pauta para seguir explorando el desarrollo
de biosensores FET, mencionando que es un trabajo novedoso y original del que no se
tiene conocimiento que existan algo similar en la universidad, y que pretende ser la base
de futuros trabajos de investigación. Además, por ser un tema que engloba muchas áreas
de conocimiento, tiene la potencialidad de generar recursos y aplicaciones multidisciplinarias
que contribuyan a la generación de conocimiento y productos para el beneficio de la sociedad.

En el caso del biosensor, es posible mejorarlo en términos de tamaño, con el fin de obtener
electrodos y transistores de dimensiones menores que permitan mediciones de concentración
en muestras micro y/o nanovolumétricas, lo que permitirá disminuir el ĺımite de detección y
medir concentraciones en el orden de 10−6 a 10−9 M. Por otro lado, el sistema de medición,
es posible mejorarlo en términos de tamaño, con el fin de generar un dispositivo biolectrónico
en donde el biosensor este embebido con su sistema de instrumentación, lo que mejoraŕıa la
sensibilidad, estabilidad y repetibilidad de las mediciones. Respecto a la técnica de medición,
es posible aplicar novedosas y robustas técnicas que incrementen las prestaciones de los Bio-
FET, por ejemplo, integrar el Bio-FET en circuitos osciladores que permitirán convertir la
señal de corriente en una de frecuencia, aumentando la sensibilidad, resolución y rango de
operación en las mediciones; o el implementar análisis de impedancia usando el Bio-FET
como elemento transductor, para estudiar fenómenos electroqúımicos del analito, que sólo se
presentan en señales de corriente alterna en un rango de frecuencia de 10−1 a 105 Hz.
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77



BIBLIOGRAFÍA
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[33] E Lojou y P Bianco, “Application of the electrochemical concepts and techniques to
amperometric biosensor devices,” Journal of Electroceramics, vol. 16, n.o 1, págs. 79-91,
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