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Tetraethoxysilane의 졸-겔 반응을 이용한
전기화학적 glucose biosenor 개발
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Development of Glucose Biosensor Using Sol-Gel Reaction of Tetraethoxysilane
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Abstract

Disposable amperometric screen-printed biosensor strips have been fabricated by a sol-gel encapsulation for the analysis of glucose.
The glucose oxidase(GOx) is entrapped in the gel matrix through sol-gel transition of tetraethoxysliane(TEOS). The biosensor is
fabricated by GOx containing thin film of TEOS gel on the surface of screen-printed carbon electrode(SPCE). The GOx-containing thin
film of TEOS gel offers a one-step modification process on the surface of SPCE. The optimum conditions for glucose determination have
been characterized with respect to the applied potential, enzyme loading ratio, and pH. The linear range and detection limit of glucose
detection were from 2.0 mM to 16.0 mM and 0.25 mM, respectively. 
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1. 서 론

바이오센서(biosensor)는 센서표면에 분석대상물질과 선택적으
로 감응하는 생체수용체(bio receptor)를 효과적이고 안정적으로
고정시키는것이중요하다. 변환부(transducer)의종류와생체수용
체및분석물의특성그리고센서제작의용이성과비용등을고려하
여 고정법을 결정한다. 생체수용체의 고정법은 크게 흡착
(adsorption), 공유결합(covalent bonding) 및 포획(entrapment)
등의 3가지로 구별된다[1-4]. 흡착은 전극표면에 직접 생체수용체
를붙이는방법으로과정이간단한반면생체수용체가강하게결합
되지 않아 바이오센서의 안정성이 떨어지는 단점이 있다[5, 6]. 생
체수용체의안정성을증가시키기위해공유결합을이용하여생체수
용체를 바이오센서표면에 결합시키는 방법이 많이 사용되고 있다
[7-9]. 공유결합의경우센서표면과생체수용체의화학결합을통하
여안정성이향상되지만, 대부분공유결합을위해여러단계를거쳐
시간이많이걸리고이들단계동안에 receptor의활성이떨어지기
도 한다. 따라서 receptor 고정시 편의성과 안정성을 동시에 확보
할 수 있는 방법이 필요하며, 이를 위해 alkoxysilane의 졸-겔 전

이반응을이용한고정법이많이연구되고있다[10-13]. 
alkoxysilane을이용한생체수용체의고정법은alkoxysilane의

다공성 겔 지지체내에 생체수용체를 포획시켜 사용한다.
alkoxysilane의 졸-겔 전이반응은 alkoxysilane 졸 전구체
(precursor)와 촉매(산 또는 염기), co–solvent인 알콜과 물을 적
당한몰비로혼합하여저어주는단순한과정으로간단하게겔로전
이되어 silicate 유리 network를 형성한다[14–16]. alkoxysilane
의 졸–겔 전이는 hydolysis와 condensation 과정을 거쳐 상온에
서도 일어나 열에 의한 생체수용체의 변성을 최소화할 수 있고,
silicate 유리는열적으로안정할뿐아니라전기화학적으로비활성
이기때문에생체수용체의고정이용이하고응용성이매우크다. 그
리고 alkoxysilane의 종류, 촉매의 농도, 물과 alkoxysilane의 몰
비 등을 조절하면 silicate 유리 network의 표면적, 구멍의 크기,
polarity 등을 쉽게 조절할 수 있기 때문에 감응물질을 효과적으로
포획시킬수있다. 또한가공성이뛰어나disk, film, fiber 등의형
태로가공이가능하기때문에다양한형태의sensor를간편하게만
들수있다[14,16]. 

alkoxysilane의 졸–겔 전이반응에는 주로 tetramethoxy–
sliane(TMOS)과 tetraethoxysliane(TEOS)이 전구체(precursor)
로 사용된다. 생체수용체는 silicate 유리 network 내부에 졸–겔
전이반응 동안 또는 전이반응이 어느 정도 진행된 후 포획시킨다.
alkoxysilane의 다공성 겔 지지체내에 고정된 생체수용체 들은 단
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백질[17–20], 효소[21–24], 항체[25, 26], DNA[27, 28]등 다양한
종류들이 있다. 졸–겔 전이반응에 의해 제조된 silicate 유리는 투
명할 뿐 아니라, 전기화학적으로 비활성이기 때문에 바이오센서의
신호 측정방법에 따라 전기화학적인 검출법[29–31]과 분광학적인
검출법[32, 33] 두방법모두에적용할수있는장점이있다. 

광원, 광 검출기를 비롯한 광 변환부가 필요한 분광학적 방법에
비해 전기화학적 바이오센서는 구조가 간단하며, 반도체기술과 미
세가공 공정을 통하여 집적화/소형화 시킬 수 있고, 전기적 신호를
직접 측정하므로 감도 및 비용측면에서 전기화학적 바이오센서가
유리하다[34, 35], 본 연구에서는 alkoxysilane의 졸–겔 전이반응
을이용하여glucose oxidase(GOx)를포획시킨glucose 분석용전
기화학적바이오센서를제작하였다. TEOS를 alkoxysilane 전구체
로 사용하여 졸–겔 전이반응을 통하여 GOx를 silicate 유리
network에 포획 시켰다. 인쇄형탄소전극(SPCE, screen–printed
carbon electrode)을제작한다음, SPCE 표면에GOx가포획된겔
을 입혀 일회용 바이오센서를 제작하였다. 제작한 바이오센서의 전
기화학적특성과, glucose 검출시바이오센서에가하는전위, GOx
의함량, pH 등에따른분석최적조건을조사하였다.

2. 실험 방법

2.1 시약

인쇄형 센서 제조 시 사용한 카본 잉크는 시판 잉크(Gwent
Electronic Materials Ltd., Product No. C10903D14)를 사용하
였다. 완충용액 제조 시 사용된 KH2PO4, K2HPO4와 효소인
glucose oxidase(GOx, EC 1.1.3.4. from Aspergillus niger, 150
Units/mg), tetraethoxtsilane(TEOS, 99 %) 및 glucose는
Aldrich Co.를 이용하였다. glucose 실제 시료는 4.194 mM(±
0.059)의 glucose가 들어있는 human serum Standard
Reference Materials(NIST, USA)를 희석하여 사용하였다. 모든
용액의제조에는Millipore사의milli–Q를사용하여얻은탈이온
화된3차증류수를사용하였다. 

2.2 기기

모든전기화학실험은삼전극법을이용하였다. 작업전극은GOx
가 변성된 인쇄전극을 사용하였고, 기준전극은 Ag/AgCl(3.5 M
NaCl), 보조전극은백금선을각각사용하였다. 전위조절및전류측
정을위해potentiostat(BAS 100B/W)를사용하였으며, 인쇄형전
극을 printing 하기 위해 반자동 printer(Model TF–100, MPM
Inc., USA)를사용하였다. 일반적으로전류법분석시분석물을전
극표면으로 빠르게 이동시켜야 하므로, 전류측정 시 glucose 용액
을magnetic stirrer를이용하여500 rpm 의속도로저어주었다.

2.3 인쇄형 biosensor 제조

1.0 mL TEOS, 0.2 mL 증류수, 10 μL 1.0 M HCl 과 0.2 mL의
에탄올을 혼합하면 처음에는 수용액과 TEOS 두 개의 층으로 분리
가되나, 상온에서30분간sonication 시키면두개의층이한개의
상으로 변하여 투명한 겔용액이 얻어진다. phosphate 완충용액
(pH 7.4, 0.1 M)에 녹인 GOx를 겔용액에 일정량 가하여 5분간
sonication 시킨후겔메트릭스에GOx를고정시킨다. 

2.4 TEOS 겔제조 및 GOx 고정

폴리에틸렌(polyethylene, PE, 두께 0.5 mm) 필름 위에
stencil을 설치한 다음 시판용 카본잉크를 이용하여, 바이오센서의
작업 전극으로 사용될 일회용 인쇄형 탄소전극(screen–printed
carbon electrode, SPCE)을제작하였다. 작업전극감응부위의면
적은4 mm2 이었으며, SPCE를인쇄한후상온에서2일동안건조
후 사용하였다. 제작된 SPEC 표면 위에 GOx가 고정된 겔용액 10
μL 를가한다음, 4 ℃에서2시간건조후사용하였다. SPCE 표면
에입힌GOx의함량은겔용액대고체GOx의질량퍼센트(wt%)로
환산하여0.2 wt% ~ 1.5 wt% 로변화시켰다. 

3. 결과 및 고찰

3.1 SPCE 전극들의 전기화학적 특성

TEOS (Si (OR)4, R = CH3CH2–)는물과알콜에의해다음과정
을거쳐겔로변한다[14–16].

Si (OR)4 + H2O →HO–Si (OR)3 + R–OH                       (1)

Si (OR)4 + HO–Si (OR)3 → (OR) 3Si–O–Si (OR)3 + R–OH 

2HO–Si (OR)3 → (OR) 3Si–O–Si (OR)3 + R–OH           (3)

(1)단계에서 물의 가수분해(hydrolysis)에 의해 silanol groups
(Si–OH)이 생기고, (2)와 (3)의 축합반응 (condensation) 을 통해
siloxane (–Si–O–Si–) 고분자 형태의 3차원 silicate 유리 겔
network가 생성된다. GOx는 silicate 유리 network 내에 포획되
어고정된다. 

β–D–glucose + O2 ——→D–glucono–1,5–lactone + H2O2

(2)

glucose는GOx에의해다음과같이반응한다.

GOx
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GOx의촉매작용에의해glucose가분해되어H2O2가생성된다.
생성된 H2O2의 농도는 glucose의 양에 따라 중가하며, 일정 전압
을가하면H2O2가산화되면서전류가흐르게된다. GOx가고정된
바이오센서도같은원리로glucose를검출한다. H2O2 산화에대한
SPCE의 특성을 알아보기 위해, 용액을 500 rpm 의 속도로 저어
주면서 H2O2 산화 시 가하는 전압에 따른 H2O2의 전류의 변화를
Fig. 1에나타내었다.

phosphate 완충용액(0.1 M, pH 7.4)으로제조한1.0 mM H2O2

용액에 대해, 겔이 입혀지지 않은 bare SPCE와 겔을 입힌
Gel/SPCE로 H2O2의 산화전류를 조사하였다. bare SPCE의 경우
+0.6 V 보다 큰 전위에서 H2O2 산화가 시작되는 반면에,
Gel/SPCE 에서는 + 0.1 V 부터 시작되며 전위가“+”방향으로 증
가함에 따라 산화전류도 bare SPCE에 비해 크게 증가하였다.
TEOS 겔이입혀진SPCE가그렇지않은전극보다H2O2의산화가
낮은 전위에서 일어나고, 산화 시 흐르는 전류도 증가하는데, 이러
한 현상은 TEOS 겔의 silica–oxide의 전기촉매효과
(electrocatalytic effect)에 의해 일어나는 것으로 알려져 있다
[36]. Gel/SPCE를 이용한 H2O2 산화시 + 0.4 V 에서 3회 측정한
전류신호의 크기는 ±4.7 % 의 상대표준편차를 나타내었다. GOx
가 겔에 고정된 바이오센서(GOx/Gel/SPCE)를 이용하여 glucose
의 분해 시 발생하는 H2O2에 대해, 가하는 전압에 따른 산화 전류
의변화를조사하였다(Fig. 2). 

phosphate 완충용액(0.1 M, pH 7.4)에 녹인 2.0 mM glucose
용액에 대해, GOx가 들어있지 않은 Gel/SPCE와 GOx가 고정된
GOx/Gel/SPCE의 산화전류를 조사하였다. GOx가 고정되지 않은
Gel/SPCE에서는glucose의분해반응이일어나지않아H2O2가발
생하지 않으며, 따라서 H2O2의 산화전류가 거의 나타나지 않는다.
GOx/Gel/SPCE 에서는 GOx의 효소반응에 의해 생기는 H2O2의
산화에의한전류가+ 0.2 V 에서일어나며, 가하는전위가증가함

에따라전류도증가한다. GOx/Gel/SPCE를이용한glucose 검출
시, 가하는전위가크면전극의안정성이떨어지고분석용액에존재
하는 방해물질들의 산화가 동시에 일어난다. 체액에는 uric acid,
acetaminophene, vitamin C 등의 산화성 물질이 존재하며, 전위
가 증가하면 이들의 산화도 동시에 일어나 glucose의 전류법 검출
시 방해작용을 일으킨다[37]. 따라서 전극의 안정성과 방해작용을
고려하여+ 0.4 V 를glucose의검출전위로결정하였다. 

3.2 Glucose 검출 최적조건

glucose 검출 시 GOx/Gel/SPCE의 전극조성과 측정용액의 조
건에 따라 바이오센서의 감도가 영향을 받는다. 겔 용액 대 고체
GOx의 질량 퍼센트(wt%), 측정용액의 pH 변화에 따른 glucose
검출 최적조건을 조사하였다. Fig. 3(a)는 2.0 mM glucose 용액
(phosphate 완충용액, 0.1 M, pH 7.4)에 대해, 겔용액대 고체
GOx의질량퍼센트(wt%)를0 %, 0.5 %, 1.0 %, 1.5 % 및 2.0 % 로
변화시키면서 전류변화를 조사하였다. GOx의 함량이 증가함에 따
라 전류도 증가하였다. pH 변화에 따른 GOx/Gel/SPCE의 전류변
화를2.0 mM glucose 용액(phosphate 완충용액, 0.1 M, pH 7.4)
에대해조사하였다. pH 7.5에서가장큰전류를나타내었으며, 측
정 pH는 생체 pH인 7.4로 하였다. GOx는 활성을 나타내는 pH가
범위가 상대적으로 넓으며, 상온에서도 활성을 유지한다. 겔
matrix에GOx를고정시킨본실험결과에서도최대전류를나타내
는pH 7.5에대해 pH 6에서 72 % 의전류가흐르며, 따라서GOx
를고정시키는데겔matrix가효과적임을알수있다. 

Fig. 2. Hydrodynamic voltammograms for 2.0 mM glucose at bare
SPCE (■) and GOx/Gel/SPCE(●). Phosphate buffer
solution (pH 7.4, 0.1 M) ; GOx loading, 1.5 wt % ; stirring
rate 500 rpm. 

Fig. 1. Hydrodynamic voltammograms for 1.0 mM H2O2 at bare
SPCE (■) and Gel/SPCE(●). Phosphate buffer solution
(pH 7.4, 0.1 M) ; stirring rate, 500 rpm. 
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3.3 Glucose 분석 검량선 및 실제시료 분석

glucose 농도에 따른 바이오센서의 전류변화를 전류법
(amperometry)으로 조사하여 검량선을 작성하였다(Fig. 4).
glucose 분석 최적조건(측정전압 : + 0.4 V, 전극조성: 1.5 wt%,
pH 7.4)에서glucose의농도를2.0 mM 단위씩변화시키면서시간
에따른센서의전류를측정하였다(Fig. 4(a)). glucose의농도가증
가함에 따라 전류도 증가하며, 각 농도에 대하여 센서의 전류는 10
초이내에최대전류에도달하였다. Fig. 4(a)의시간vs. 전류변화
를농도vs. 전류변화로나타내어검량선을작성하였다(Fig. 4(b)).
2.0 mM ~ 16.0 mM 의 glucose 농도 범위에서 직선적인 감응을
나타내며, 16.0 mM 이상의 고농도에서는 직선에서 벗어나는 경향
을 나타내었다, 직선 감응 농도범위에서 검량선의 직선식은 y(μA)
= 0.2838 × (mM) – 0.055 이며, R2 =0.9930 인 우수한 직선성
을나타내었다. 일반적인혈액의glucose의농도가4.4 mM  ~ 6.1
mM 범위이므로제작한바이오센서는혈액의glucose 분석이가능

하다[38]. 2.0 mM 에서 5회 반복 측정하여 구한 센서신호의 상대
표준편차는 5.3 % 였으며, 최적분석조건에서 구한 검출한계는
0.25 mM 이었다. 

실제 혈액에 대한 glucose 분석 검증을 위해 human serum에
들어 있는 glucose의 농도를 전류법으로 분석하였다. 표준물질로
4.194(±0.059) mM 의 glucose가 포함된 실제시료인 human
serum 을pH 7.4 완충용액으로묽힌다음, glucose 외부표준용액
을일정량씩첨가하는표준물첨가법(standard addition method)
으로 human serum의 glucose 농도를 측정하였다. 전극조성이
1.5 wt% 인 바이오센서를 이용하여, 측정전압 + 0.4 V, pH 7.4에
서glucose의농도를전류법으로분석한결과, 4.107(±0.216) mM
로확인되어실제혈액시료에서도적용이가능함을확인하였다. 표
1에실제human serum에대한GOx/Gel/SPCE 바이오센서의분
석결과를나타내었다. 

Fig. 3. (a) The effect of GOx loading for 2.0 mM glucose at
GOx/Gel/SPCE containing different GOx loading of 0 wt
%, 0.5 wt %, 1.0 wt %, 1.5 wt %, and 2.0 wt %,
respectively. Applied potential, + 0.4 V ; phosphate buffer
solution(pH 7.4, 0.1 M) ; stirring rate, 500 rpm. (b) The
effect of pH for 2.0 mM glucose at GOx/Gel/SPCE.
Applied potential, + 0.4 V; GOx loading, 1.5 wt %; stirring
rate, 500 rpm. Fig. 4. (a) Amperometric response of GOx/Gel/SPCE biosensor

for successive addition of 2.0 mM glucose. (b) Calibration
plot of GOx/Gel/SPCE biosensor. Applied potential, + 0.4
V ; phosphate buffer solution (pH 7.4, 0.1 M) ; stirring rate,
500 rpm, GOx loading, 1.5 wt %.
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4. 결론

본 연구에서는 TEOS의 졸–겔 전이반응을 이용하여 glucose
oxidase(GOx)를포획시킨전기화학적일회용glucose 바이오센서
를 제작하였다. TEOS에 산, 알콜과 물을 적당한 몰비로 혼합하여
저어주는 단순한 과정으로 GOx를 silicate 유리 network에 포획
시켰다. 인쇄형탄소전극(screen–printed carbon electrode,
SPCE)을만들고, SPCE 표면에GOx가포획된겔을입혀바이오센
서를제작하였다. GOx의함량, 측정전위및pH에따른바이오센서
의감응특성을조사하여glucose 분석최적조건을구하고검량선
을작성하였다. glucose가포함된human serum 표준물을이용하
여 바이오센서의 성능을 평가한 결과 실제 혈액시료에서도 적용이
가능함을확인하였다. 
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